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Abstract 
The  development  of  a  serum  protein  detector  will  provide  opportunities  for  better 
screening of at‐risk cancer patients, tighter surveillance of disease recurrence and better 
monitoring of  treatment. An  integrated system  that can process clinical samples  for a 
number of different types of biomarkers would be a useful tool in the early detection of 
cancer.      Also,  screening  biomarkers  such  as  antibodies  in  serum  would  provide 
clinicians with  information  regarding  the patient’s  response  to  treatment.   Therefore, 
the goal of this study is to develop a sensor  which can be used for rapid, all‐electrical, 
real‐time,  label‐fee,    in‐situ,  specific  quantification  of  cancer  markers,  e.g.,  human 
epidermal receptor 2 (Her2)or antibodies,  in serum.   To achieve this end, piezoelectric 
microcantilever sensors (PEMS) were constructed using an 8 μm thick  lead magnesium 
niobate‐lead titanate (PMN‐PT) freestanding film as the piezoelectric layer.  The desired 
limit of detection  is on  the order of pg/mL.    In order  to  achieve  this  goal  the higher 
frequency  lateral extension modes were used.   Also, as  the driving and sensing of  the 
PEMS is electrical, the PEMS must be insulated in a manner that allows it to function in 
aqueous  solutions.    The  insulation  layer must  also  be  compatible with  standardized 
bioconjugation techniques.  Finally, detection of both cancer antigens and antibodies in 
serum was carried out, and  the  results were compared  to a  standard commercialized 
protocol.  PEMS have demonstrated the capability of detecting Her2 at a concentration 
of 5 pg/mL  in diluted human  serum  (1:40)  in  less  than 1 hour.   The approach  can be 
easily translated  into the clinical setting because the sensitivity  is more than sufficient 
for monitoring  prognosis  of  breast  cancer  patients.    In  addition  to  Her2  detection, 
antibodies in serum were assayed in order to demonstrate the feasibility of monitoring 
the immune response for antibody‐dependent cellular cytotoxicity (ADCC) in patients on 
antibody  therapies  such  as Herceptin  and Cetuximab.    The PEMS displayed  a  limit of 
detection of 100 fg/mL, which was 100 times lower than the current methods of protein 
detection  in  serum,  such  as  ELISA.  Furthermore,  the  sensitivity  of  the  PEMS  device 
allows  it  to  be  capable  of  determining  the  dissociation  constant,  Kd,  of  selective 
receptors  such  as  antibodies.    Using  the  dose  response  trials  of  Her2,  Kd  has  been 
deduced for H3 scFv, and Herceptin, a commercial antibody specific for Her2. 
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Chapter 1 Introduction and Background 
1.1Breast cancer and screening 
Breast cancer continues to be one of the leading causes of death among women 
in the United States. According to the  latest release by the National Center  for Health 
Statistics,  cancer  is  the  number  two  leading  cause  of  death  in  the  United  States, 
accounting  for 22.7% of all deaths.49   Of  the 556,902 deaths  in 2006, 1/8 of  them are 
attributed  to  breast  cancer, which  is  the most  common malignancy  in women.    The 
American Cancer Society estimates that 178,480 new cases of invasive breast cancer will 
be diagnosed  in 2007  and 40,460 patients will die  from  the disease.50    The  currently 
accepted  first  line  screening  strategies  for  breast  cancer  are  self  examinations  and 
mammography.  The sensitivity of screening mammography, or its ability to find cancer 
when  it  is  present  in  the  breast,  is  estimated  to  range  from  83  to  95  percent.51  In 
addition to the 5‐17% of false negatives there are also estimated to be an 80% chance of 
the  test  yielding  a  false  positive.  The  false  positives  result  in many  unnecessary  and 
costly  surgeries,  not  to  mention  the  emotional,  financial  and    physical  suffering 
experienced  by  patients.  The  diagnosis  of  breast  cancer  is  established  by  the 
pathological  examination  of  removed  breast  tissue.  The  procedures  used  to  obtain 
breast tissue include fine‐needle aspiration, nipples aspirates, ductal lavage, core needle 
biopsy,  and  local  surgical  biopsy.    In  addition  to  being  invasive  techniques,  a major 
disadvantage of these surgical procedures  is the  limitation of tissue volume which can 
be  taken,  in which  the cancer may be missed.   Furthermore, mammography has only 
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been  demonstrated  to  be  effective  in  screening  postmenopausal women  resulting  in 
many  insurance companies not covering this screening  in women below the age of 40.  
If, however, there was a routine blood sample screening, such as the one available for 
prostate  cancer  using  prostate  specific  antigen  (PSA)52,  it  would  be  a  tremendous 
improvement in women’s health and the first line screening of breast cancer.  
1.2 Biomarkers 
Biomarkers can range  from genomic changes, such as deletions, amplifications, 
polymorphisms  and  proteomic  changes,  such  as  differential  protein  expression  or 
modification,  or  different metabolites  that  are  differentially  present  in  diseased  and 
healthy tissues or patients.53   In the past ten years, research has been carried out with 
the  intention of discovering new biomarkers of breast cancer that allow the diagnosis, 
classification,  and  treatment  strategies  of  patients.54    The  goal  of  these  studies  is  to 
discover  and  validate  the  individual  biomarkers,  or  groups  of  biomarkers  called 
biosignatures,  that  allow  the  classification  of  cancers.    These  signatures  can  be 
associated and linked with treatment outcome, and after proper clinical validation, such 
biomarkers  could  serve  to  guide  treatment  of  patients  with  similar  or  identical 
biomarker patterns.55,56    
  The  study  of  cancer  biomarker  proteins  began  in  1847 with  the  discovery  by 
Henry  Bence‐Jones  of what  turned  out, more  than  100  years  later,  to  be  a  tumor‐
produced  free  antibody  light  chain  “Bence  Jones  protein”  in  the  urine  of  a multiple 
myeloma patient.57  One hundred and forty years later this protein was demonstrated to 
be present also in the serum and in 1998  routine immunodiagnostic test was approved 
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by the FDA.58   Current chemotherapy regimens for cancer consist of classical cytotoxic 
chemotherapeutic  agents, however  this  is  likely  to  change  as discovery  and  targeting 
disease biomarkers may represent novel treatment strategies. Categorizing patients for 
therapy based on  the presence or absence of  certain markers may ultimately  lead  to 
more  individualized therapies, which are more effective and  less toxic.   The science of 
genomics  and  proteomics  have  generated  over  1261  proteins  believed  to  be 
differentially  expressed  in  human  cancer,  however  the  paradigm  in  which  an 
overproduced tumor‐specific protein can be easily detected as a marker of cancer has 
turned out to be the exception rather than the rule.59      In over 160 years since Bence‐
Jones’ discovery,  less  than  ten proteins have progressed  to  the  level of FDA‐approved 
cancer diagnostic tests.60  As a result, it is beyond the scope of this thesis to select a set 
of biomarkers  to be used  for  accurate detection of breast  cancer.  Therefore, Human 
Epidermal  growth  factor  Receptor  2  (Her2),  and  immunglobins,  antibodies,  were 
selected as a model protein, which can be used to demonstrate feasibility of biomarker 
detection.    Furthermore, detection of  these proteins  can be used prognostic makers, 
which can be used to screen patients and determine appropriate treatment strategies.  
1.2.1 Epidermal growth factor receptor 
The  Erb/Her  protein  kinases,  are  among  the  most  studied  cell  signaling  families  in 
biology. This line of investigation was initiated by Cohen, who first described epidermal 
growth factor (EGF), its receptor, and its biochemical actions.61 The EGF receptor family 
has four members, EGFR1 (EGFR or Her1), ErbB2 (Her2), Her3 and Her4, which function 
as  dimers  or  higher  oligomers.  The  members  of  the  ErbB  family  can  form  four 
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homodimers and six heterodimers for a total of ten distinct states. Binding of ligands to 
the ectodomain results in allosteric transitions leading to receptor dimerization, protein 
kinase activation, trans‐autophosphorylation, and initiation of signaling cascades.62  
EGFR 
The epidermal growth factor receptor (EGFR)  is a member of the ErbB family of 
receptor  tyrosine  kinase.  The  receptors  play  a  fundamental  role  in  the  control  of 
numerous  cellular  processes  such  as  growth,  proliferation,  and  survival. Activation  of 
EGFR in response to ligand stimulation results in autophosphorylation of several tyrosine 
residues,  which  then  serve  as  preferred  docking  sites  for  SH2  domain–containing 
downstream  signaling  molecules.62  Ultimately,  the  activation  of  the  Ras/MAPK  and 
phosphoinositide‐3‐kinase/Akt cascades leads to cellular proliferation and survival.63  
Overexpression of EGFR is a common hallmark in many cancers, thereby making 
anti‐EGFR  therapies attractive  for  treatment.64 Gefitinib® and erlotinib® are  two  small 
molecule  tyrosine kinase  inhibitors of  the EGFR kinase, however, only 10% of  treated 
patients respond to either drug.  Cetuximab®, is a monoclonal antibody directed against 
the extracellular domain of EGFR, blocks  receptor activation by  interfering with  ligand 
binding.65  Panitunumab®  is  another  anti‐EGFR monoclonal  antibody with  preliminary 
data indicating a similar efficacy and toxicity profile to that of cetuximab.66 
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Human Epidermal growth factor Receptor 2(Her2) 
ErbB2  or  Her2  is  the  second  member  of  the  family  and  it  is  a  185‐kD 
transmembrane  glycoprotein.  No  known  growth  factor  binds  to  ErbB2  homodimers. 
Rather, ErbB2  forms heterodimers with each of  the other  family members, which can 
bind  growth  factors.  67    ErbB2  is overexpressed  in  a  variety of  tumor  types  including 
breast, ovarian, cervical, colon, cervical, endometrial, esophageal,  lung and pancreatic 
cancers.68‐71  
Her2 in Breast Cancer 
Soon  after  the  demonstration  that Her2  overexpression  (associated  or  not  to 
gene amplification) was observed  in breast cancer cell  lines, Slamon et al.  investigated 
the  gene  alterations  in  187  breast  cancer  patients.72    The  findings  concluded  Her2 
amplification more than twenty‐fold  in 30% of the tumors. Furthermore, amplification 
of  the gene was a  significant predictor of both overall  survival and  time  to  relapse  in 
patients with breast cancer.   These data  indicates that Her2 plays a role  in the biologic 
behavior and or pathogenesis of human breast cancer. 
The  monoclonal  antibody  called  Herceptin®  (trastuzumab)  was  developed 
because  clinical  data  indicated  that  targeting  Her2  in  breast  cancer  could  be  of 
therapeutic  benefit.  Trastuzumab®,  anti‐p185‐HER2,  has  shown  high  response  rates 
(15%) when used as monotherapy in pre‐treated, metastatic breast malignancies,73 or in 
combination with chemotherapy.74‐76 As a result of the success of treating Her2 specific 
tumors with Herceptin it became of clinical importance to test breast cancer patients for 
overexpression.   
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1.2.2 Traditional Assessment of Her2 
Immunohistochemistry (IHC) 
Immunohistochemistry (IHC) is a technique for identifying cellular or tissue constituents 
(antigens)  by  means  of  antigen‐antibody  interactions.77    IHC  is  used  to  diagnose 
abnormal cells (such as cancer) and is used to research the distribution and localization 
of biomarkers and differentially expressed proteins  in various biological tissues. As the 
name  “immuno”  implies  the  the  technique  uses  antibodies  for  selectively  imaging 
proteins  in  tissues.    Visualizing  the  antibody‐antigen  interaction  is  achieved  by 
conjugating  the antibody  to an enzyme, such as peroxidase,  that can catalyse a color‐
producing  reaction.  Alternatively,  the  antibody  can  also  be  tagged  to  a  fluorophore, 
such as FITC, rhodamine, Texas Red, Alexa Fluor or quantum dots.78  If the tissue to be 
examined  is not  too  thick  it can be used whole, but generally a microtome  is used  to 
slice the sample into thin layers (about 4‐40 μm).  The slices are mounted on slides and 
stained using  the direct method and  the  indirect method.  In both  cases,  the  tissue  is 
treated with a detergent  to  rupture  the membranes, and some antigens also need an 
additional step for unmasking. 
The  direct method  is  a  one‐step  staining method.    The  technique  utilizes  one 
antibody  that  is directly  conjugated  to  the enzyme or  fluorophore.   The antibody will 
directly  react with  the  target  and  antigen  in  the  sample  therefore  the  procedure  is 
simple  and  rapid. However,  it  can  suffer problems with  sensitivity due  to  little  signal 
amplification and  is  in  less  common use  than  indirect methods.   The  indirect method 
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uses  unlabeled  primary  antibody  to  label  the  tissue.    Subsequently,  a  secondary 
antibody  labeled with a fluorophore or enzyme, which will bind to primary antibody,  is 
used  to  selectively  image  the  antigens  in  the  tissue  sample    This  method  is  more 
sensitive due to signal amplification through several secondary antibody reactions with 
different antigenic  sites on  the primary antibody. Figure 1‐1  compares  the direct and 
indirect methods.  
 
The most  common  procedure  is  for  labeling  either  the  primary  or  secondary 
antibody is to  crosslink the antibody with biotin, and the enzyme, typically horseradish 
peroxidase with  streptavidin.    The  biotin will  bind with  the  streptavidin,  linking  the 
antibody and the enzyme.   The enzyme is used as a catalyst to form a brown stain using 
hydrogen  peroxide  and  3,3'‐diaminobenzidine.    In  the  presence  of  H2O2  (hydrogen 
peroxide)  3,3'‐diaminobenzidine  (DAB)  is  converted  to  an  insoluble  brown  reaction 
product  and  water  by  a  peroxidase  such  as  horseradish  peroxidase  (HRP).79      The 
reaction can be enhanced using nickel80, or gold‐sulfide‐silver.81 
Figure 1‐1:  The above figure compares direct with indirect IHC staining.   (a) In the direct 
method the primary antibody is labeled with a fluorescent tag, while in the indirect method 
(b) the secondary antibody, which binds to the primary antibody is labeled with the tag. 
Primary Antibody 
Secondary 
Antibody
Flouresent/staning tag 
a)  b)
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IHC is scored on a scale from zero to three.  The sample is scored a zero: if there 
is undetectable staining or membrane staining in <10% of the tumor cells; 1+ is given if  
faint  and  incomplete  membrane  staining  in  >10%  of  the  tumor  cells;  2+:  weak  to 
moderate complete membrane staining in >10% of the tumor cells; 3+: strong complete 
membrane  staining observed  in >10% of  the  tumor cells. Generally over‐expression  is 
categorized as negative for scores 0 and 1+ or positive for scores 2+ and 3+.23  Examples 
of scored tissues can be found  in Figure 1‐2.   The technique  is often criticized because 
scoring is qualitative, and requires a skilled expert.  As a result of the qualitative nature 
of the scoring and variation in control samples, there is a degree of variability that exists 
between labs.82  
 
Commercial  IHC  kits  for Her2  overexpression  are  available.    The  kits  typically 
provide the monoclonal antibody and control samples for scoring the test.  The primary 
difference  between  the  kits  is  the  antibodies  use  which  differ  in  affinity,  epitope 
specificity, and cross reactivity.83 Dako HercepTest is an IHC test that is approved by the 
Food and Drug Administration (FDA) as a clinical test for breast cancer carcinoma84 and 
helps determine the eligibility of herceptin therapy.85  
Figure 1‐2: The figure displays the scoring of IHC using the Dako HercepTest.  a) high level of 
protein expression (3+), b) moderately positive for HER‐2 expression (2+) , c) faint 
perceptible membrane staining (1+), d) no HER‐2 protein expression (0).  Figures were 
adopted from Grushko  and colleagues .23  
a)  b)   c)  d) 
9 
 
Fluorescence in situ hybridization (FISH) 
 Fluorescence in situ hybridization (FISH) is a cytogenetic technique that can be used to 
detect  and  localize  the  presence  or  absence  of  specific  DNA  sequences  on 
chromosomes.  It  uses  fluorescent  probes,  which  can  be  imaged  with  fluorescent 
microscopes that bind to only those parts of the chromosome with which they show a 
high degree of sequence similarity.86 FISH can also be used to detect and localize specific 
mRNAs within  tissue  samples. As a  result,  the  technique  can be used  to quantify  the 
spatial‐temporal patterns of gene expression within cells and tissues.  
 
 A probe has to be obtained, usually by cloning or PCR reactions. The probe must 
be large enough to hybridize specifically with its target but not too large to impede the 
hybridization process. Two types of FISH probes can be used in interphase FISH: repeat 
Figure 1‐3:  The figure displays and overview of the FISH procedure which was adopted from 
Kliegman  and colleages.10 The figure shows how the probe is labeled with a fluorescent 
label, and then used to image the chromosome with the gene of interest. 
10 
 
sequence  probes,  which  often  bind  to  the  centromere  or  alpha  satellite  regions  of 
chromosomes,  and,  more  recently,  locus  specific  probes,  which  bind  to  a  specific 
sequence of a chromosome. The probe  is  labeled either directly with a  fluorochrome, 
digoxigenin,  or  through  a  nick  translation.    The  biological material must  be  properly 
prepared to be receptive to the nucleic acid probe. The cells are arrested in interphase 
or metaphase, the DNA denatured to make it single‐stranded, and the chromosomes are 
firmly attached to a substrate, which is usually glass. Repetitive DNA sequences must be 
blocked by adding short fragments of DNA to the sample. The probe  is then applied to 
the  chromosome  DNA  and  incubated  for  approximately  12  hours  while  hybridizing. 
Several  wash  steps  remove  all  unhybridized  or  partially‐hybridized  probes.  Dots  of 
fluorescence  can  be  seen  where  the  probes  have  bound  to  their  complementary 
sequence  using  a microscope.    If  the  fluorescent  signal  is weak,  amplification  of  the 
signal may be necessary  in order to exceed the detection threshold of the microscope. 
Fluorescent signal strength depends on many factors such as probe  labeling efficiency, 
the type of probe, and the type of dye.  
The  commercially available dual‐colour  FISH probe PathVysion® was developed 
by  Abbott/Vysis  (Downers  Grove,  IL,  USA)  for  the  determination  of  Her2  over‐
expression.      The probes  are provided  at no  charge  for  those patients  in whom  FISH 
analysis was done for research purpose only. The kit includes fluorescence‐labelled DNA 
probes  for  the  HER2  gene  locus  (SpectrumOrange)  and    centromere  17  (CEP17, 
SpectrumGreen).   The  test  is scored by calculating  the  ratio of  the copies of  the Her2 
gene and the gene for the centromere. 
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There is significant variation in the  intermediate (equivocal) ranges for both the 
IHC and FISH assays.  The equivocal range for IHC consists of samples scored 2+, and this 
may  include  up  to  15%  of  samples.87  An  equivocal  result  for  IHC  is  a  2+;    complete 
membrane  staining  that  is  either  nonuniform  or weak  in  intensity  but with  obvious 
circumferential distribution in at least 10% of cells.4 The equivocal range for FISH assays 
is defined as Her2/CEP 17 ratios from 1.8 to 2.2 or average gene copy numbers between 
4.0 and 6.0 for those systems without an internal control probe.88  When the IHC  results 
are in the intermediate range, the samples must be retested using FISH, and vice versa 
for when a FISH test yields and equivocal score as depicted in Figure 1‐5. 
 
Figure 1‐5:  The above figure shows the two paths that can be used to determine if a patient is 
Her2 positive.  The path on the left show that IHC can be used to determine if a score of 3, 1, 0 
is positive, however if the score equivocal the sample must be tested using FISH.  Similarly, the 
path on the right displays the testing protocol for using FISH.  If the score is equivocal then IHC 
must be used to determine if the sample is Her2 positive. The images are adopted from Wolf 
and colleagues4,5 
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1.2.3 Alternative Assays for Her2 Assessment 
The  two primary  tests used  to access  the overexpression of Her2 are  IHC and 
fluorescence  in  situ  hybridization  testing  for  DNA  amplification.  These methods  are 
subject  to  differences  in  methodology  between  laboratories,  variability  in  operator 
interpretation, and variation  in  reagents.     Approximately 20% of current Her2  testing 
may be inaccurate. When carefully validated testing is performed, available data do not 
clearly demonstrate the superiority of either  IHC or FISH.4 Although the fluorescence in 
situ  hybridization  technology  is  more  reproducible,  the major  drawback  is  that  the 
fluorescence  in  situ  hybridization  equipment  is  expensive  and  not widely  available  in 
diagnostic pathology laboratories89 Although these techniques have been demonstrated 
to be successful, there are two fundamental limitations associated with them.  The first 
limitation is that obtaining the sample is highly invasive, and a second limitation is once 
the  tumor has been  surgically  removed,  these methods  are no  longer  applicable  and 
cannot  be  used  for  testing  for  recurrence  of  breast  cancer  in  patients  which  have 
undergone surgical removal of the tumor. 
  Measuring  serum  concentrations  of  Her2  extracellular  domain  (ECD)  can 
potentially  replace  these  techniques. The ECD of HER‐2 has  shown  to be  shed  in  the 
culture supernate of certain breast cancer cell  lines and  in  the serum of patients with 
breast cancer. This fragment of the intact HER‐2 protein is often termed p105, or soluble 
p105, as it represents the 105 kDa fragment of the 185 kDa intact protein.   The ECD is 
14 
 
also  shed  in  vivo  from  the  surface  of  human  cancer  cells  via  a  slow  proteolytic 
cleavage.90     Measuring serum concentrations of Her2 ECD can potentially replace  IHC 
and FISH. The ECD has been shown to be elevated  in the serum of 20‐50% of patients 
with primary breast cancer and 50‐62% of metastatic,91,92 disease. Healthy  individuals 
have between 2  and 15 ng/mL  and breast  cancer patients have  levels  from 15  to 75 
ng/ml).93  Rising  serum  Her2  concentrations  have  been  associated  with  progressive 
metastatic disease and poor response to chemotherapy and hormonal therapy.94 It has 
also been  shown    that patients with  an elevated Her2  ECD before  therapy were  less 
likely  to  respond  to  second‐line endocrine  therapy.95  It was  also  shown  that patients 
with low concentrations of circulating Her2 ECD had improved response rates and time 
to  progression  of  disease  if  they  had  been  treated  with  letrozole  as  opposed  to 
tamoxifen.    However,  patients  with  an  elevated  Her2  ECD,  there  are  no  significant 
differences in outcome between patients treated with tamoxifen and those treated with 
letrozole.96 
 
Figure 1‐6: The figure depicts an image of the Her2 receptor on the cell, and how the 
overexpression can lead to an increase in the serum concentration of the shed receptor 
15 
 
A  commercially  available  Enzyme‐Linked  ImmunoSorbent  Assay  (ELISA)  is 
manufactured  by  Oncogene  Science;  however  it  has  not  gained  widespread  clinical 
usage.  Although there is not widespread use of testing Her2 using ELISA, the technique 
has been demonstrated  to be  successful at detecting Her2  in  serum with  results  that 
correlate well with FISH and IHC in two independent studies.97,98   
1.2.3 Antibodies 
Antibodies are host proteins found  in plasma and extracellular fluids that serve 
as the first response and comprise one of the principal effectors of the adaptive immune 
system. They are glycoproteins secreted by specialized Blymphocytes, known as plasma 
cells,  in response to molecules and organisms, which they ultimately neutralize and/or 
eliminate.  Antibodies  are  often  referred  to  as  immunoglobulins  (Ig),  because  they 
contain a common structural domain. Depending on the Ig isotype, or classiffication, up 
to five structural molecules may be combined to form any one antibody.  In mammals, 
there are five isotypes of Ig: IgG, IgM, IgA, IgD, and IgE, with IgG being the fundamental 
unit  and  the  others  being  combination  of multiple  IgG  as  shown  in  Figure  1‐7.    The 
overall structure of the antibody will affect the avidity because avidity is determined the 
number  of  antibody  binding  sites.  For  example,  IgG  is  bivalent,  whereas  IgM  is 
decavalent and therefore has a higher avidity. 
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are regulated by the hypervaiable regions, where specificity of an antibody refers to its 
ability to recognize a specific epitope in the presence of other epitopes, and the affinity 
is a measure of the binding strength of an antibody for a monovalent epitope. 
 
 
Antigen  interaction  is  central  to  the  antibody’s  natural  biological  function,  as 
well  as  its  use  as  a  research  or  therapeutic  reagent.  The  specificity  of  the  antibody 
response  is mediated by T and/or B cells through membrane‐associated receptors that 
bind  antigen  of  a  single  specificity.  Following  binding  of  an  appropriate  antigen  and 
receipt  of  various  other  activating  signals,  B  lymphocytes  divide,  which  produces 
memory B cells, as well as terminally differentiating into antibody secreting plasma cell 
clones, each producing antibodies that recognize the identical antigenic epitope as was 
recognized by  its antigen receptor. Memory B  lymphocytes remain dormant until they 
are  subsequently  activated  by  their  specific  antigen.  These  lymphocytes  provide  the 
cellular  basis  of memory  and  the  resulting  escalation  in  antibody  response when  re‐
HV1 HV2 HV3
HV1 HV2 HV3
FR1 FR3FR2 FR4
FR1 FR3FR2 FR4
Light  Chain 
Variable Region 
Heavy Chain 
Binding Site 
Constant Region 
Figure 1‐8:  The figure depicts the anatomy of an IgG.  The IgG contains heavy and light 
chains, which form the antigen binding sight.  Both the heavy and light chains can be 
subdivided into constant, variable and hypervariable regions.  The images are adopted from 
Grimes and colleagues15 
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exposed to a specific antigen most antigens are highly complex, they present numerous 
epitopes  that  are  recognized  by  a  large  number  of  lymphocytes.  Each  lymphocyte  is 
activated  to proliferate and differentiate  into plasma cells, and  the  resulting antibody 
response  is  polyclonal.    In  contrast, monocolonal  antibodies  (MAbs1)  are  antibodies 
produced by a single B lymphocyte clone. MAbs were first recognized in sera of patients 
with multiple myeloma  in which  clonal  expansion  of malignant  plasma  cells  produce 
high  levels of an  identical antibody resulting  in a monoclonal gammopathy. In the mid‐
1970s, Köhler and Milstein devised the technique for generating monoclonal antibodies 
of  a  desired  specificity,  for which  they were  awarded  the Nobel  prize  in  1975.  They 
fused splenic B cells with myeloma cells with the resulting  immortal hybridomas, each 
producing a unique MAb. 
Antibody therapies 
Despite  the  vast use of  antibodies  in basic  research,  their  translation  into  the 
clinic,  especially  as  immunotherapeutics,  has  only  recently  begun  to  meet  the 
expectations of a “magic bullet” put forth more than a century ago by Ehrlich.99 These 
expectations were based on  the proven principle  that passive/serum  immunotherapy 
could bestow protection against infectious agents such as Corynebacterium diphtheriae. 
The  prospects  of  transferring  polyclonal  serum  from  an  immune‐protected 
animal/human  to a patient were often hampered by  lack of  reproducibility, and  toxic 
side effects associated with  injecting  foreign proteins.100  It has  taken years  to develop 
the  necessary  knowledge  to  begin  to  harness  the  power  held  within  the  serum, 
specifically that of the antibody, while reducing adverse effects. To supplement the brief 
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overview of  immunotherapy provided, extensive  literature  is available on  this subject. 
101‐105 
 A variety of strategies have been deployed using antibodies to facilitate death of 
specific  cell  types,  a  central  objective  in  the  treatment  of  cancer.  The  first  is 
radioimmunotherapy  (RIT), which uses  the antibody as a  tool  to “carry and deliver” a 
lethal substance directly to the targeted cells.101,102 RIT involves labeling an antibody, or 
antibody  fragment, with  a  radioactive  isotope  that  causes  DNA  damage wherever  it 
localizes.  The  stable  beta  emitters  iodine  131  and  yttrium  90  are  commonly  used 
because  they  exhibit  desirable  tissue  penetrations  of  2.4  and  11.9 mm,  respectively. 
Cellular  toxins  such  as  ricin  A,  saponin,  and  Pseudomonas  sp.  exotoxins  can  also  be 
attached  to  the antibody, which serves as a homing device. Because  internalization of 
only a few toxin molecules is necessary to damage a cell permanently, neighboring cells 
are not  affected directly.  This method  is  less  likely  to  affect neighboring  “bystander” 
cells,  which  may  be  destroyed  inadvertently  with  the  latter  method.  However,  a 
potential disadvantage to the use of an  immunotoxin  is that each cell may need to be 
bound by an antibody to have a curative effect.  
Another  strategy  for  achieving directed  cell  toxicity  involves  antibody‐directed 
enzyme pro‐drug therapy (ADEPT). ADEPT is a multistep technique that is initiated with 
the  administration  an  enzyme‐conjugated  antibody  directed  against  the  cell  to  be 
targeted. After sufficient time has elapsed to allow for clearance of unbound antibody, a 
pro‐drug  that  is  toxic  only  when  converted  by  the  enzyme  is  administered.  Thus, 
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therapy‐induced  toxicity  is restricted  to  the site where  the antibody‐enzyme has been 
bound by the target antigen. 
An  alternative  is  to  use  an  unconguated  antibody  as  the  lethal  substance  to 
promote cell death.106 Once the antigen binding domains have localized the antibody to 
the target cell, antibody‐dependent cellular cytotoxicity (ADCC) can be initiated through 
the  Fc  region.  The  typical  ADCC  involves  activation  of  Natural  Killer  (NK)  cells  by 
antibodies. The process is illustrated in Figure 1‐9.32 First the therapeutic antibody binds 
to  the antigen on  the  tumor cell  surface, providing  the  target  for Fc  receptors on  the 
surface of NK cells. An NK cell's Fc  receptor  recognizes  the Fc portion of an antibody, 
which has bound to the surface of a cancer cell. The most common Fc receptor on the 
surface of an NK Cell is called CD16 or FcγRIII. Once bound to the Fc receptor of IgG, the 
NK cell releases cytokines such as IFN‐γ, and cytotoxic granules containing perforin and 
granzymes that enter the target cell and promote cell death by triggering apoptosis.107 
This  is  similar  to, but  independent of,  responses by  cytotoxic T  cells  (CTLs). Following 
apoptosis,  cell  debris  is  taken  up  by  antigen‐presenting  cells  such  as macrophages, 
which present  the  tumor antigens  to B cells,  triggering  the  release of antibodies with 
specificities for numerous epitopes on the target antigens and cytotoxic T  lymphocytes 
(CTLs)  that are capable of  recognizing and killing cells  that express  the  target antigen.  
ADCC can be amplified to promote anti‐tumor immunity and as “in situ” tumor vaccines.  
Although many clinically used unconjugated mAbs possess the human IgG1 isotype that 
promotes ADCC, the clinical relevance of this mechanism has been best demonstrated 
for  rituximab,  a  CD20  specific  murine‐human  chimeric  mAb  that  is  useful  in  the 
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treatment  of  lymphoma.  Patients  with  "high‐responder"  Fc  receptor  polymorphisms 
exhibited improved response rates in two separate studies suggesting the importance of 
ADCC for the clinical effectiveness of this Ab.108  
 
Treatment with  herceptin109  or  a  bispecific  antibody,  2B1,110  induces  adaptive 
immune responses to both intracellular and extracellular domains of Her2. The ability of 
this  antibody  to  induce  detectable  immune  responses  against  an  important  tumor 
antigen has  implications  for understanding  the mechanisms by which  antibodies  that 
mediate antibody‐directed cellular cytotoxicity may exert their clinical antitumor effects 
induces antibodies  for Her2/neu directed antibodies.   Higher  sensitivity assays can be 
used to monitor the onset of the antibody response, and additional therapeutics can be 
administered to augment this natural response. 
Figure 1‐9:  A schematic showing the process of antibody dependant cellular cytoxicity, and 
how the process can lead the production of antibodies and T‐cells that recognize the cancer 
cell.  The figure was adopted from Adams and Weiner32 
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1.3 Techniques for detecting proteins such as Her2 or Antibodies in serum 
1.3.1 ELISA 
In a sandwich ELISA assay, an array of antibodies are spotted on the solid surface 
onto which  unmodified  proteins  are  applied. After  allowing  proteins  to  bind  to  their 
cognate antibody, a second counterpart antibody, which recognizes the same protein, is 
applied.  This  second  antibody  is  tagged  for  detection  either  by  fluorescence  or 
chemiluminescence.111,112  The horseradish peroxidase  is  the most  common enzymatic 
tag  to  secondary  antibodies  in  ELISA.  The  horseradish  peroxidase  catalyzes  the 
conversion of the chromogenic substrate tetra‐methylbenzidine (TMB) from a colorless 
solution  to  a  blue  solution  (or  yellow  after  the  addition  of  stopping  reagent),  the 
intensity of which is proportional to the amount of protein in the sample.  
The  colored  reaction  product  is  quantified  using  a  spectrophotometer.  This 
apparatus passes beams of  light through the sample, and detects the  intensity of  light 
that makes  it  to  other  side.    The  theory  behind  this  procedure  is  simple.    Light  is 
composed of beams of photons.   When these photons encounter a molecule, they can 
be  absorbed,  reducing  the  number  of  photons which will  exit  the  solution,  and  thus 
reducing  the  intensity  of  light  leaving  the  system.    A  solution  of    higher  protein  
concentration will absorb more photons, while one of  lesser concentration will absorb 
fewer.    When  determining  the  concentration  of  a  solution,  it  is  important  to  first 
determine  the absorbance of a blank.   The blank  should be a  solution  containing  the 
exact solvent used for the sample solution.  This is important because the solvent itself 
as well as the glassware  it  is  in will scatter and absorb photons, a measurement which 
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should not be attributed to the concentration of sample solute.   Different solvents will 
have different absorbances, so it is critical to use the proper solvent for the blank.  The 
intensity of  light measured  for  the blank  is determined  I0.   Then,  the  intensity of  light 
may be measured  for  the sample,  I. The absorbance, A, may be determined using  the 
equation11. 
ܣ ൌ െ logଵ଴
ܫ
ܫ௢
           ሺ1.1ሻ 
The  spectrophotometer  measures  the  absorbance  of  a  solution  using  the 
parameters of Beer’s Law.   This  law states that the absorbance varies  linearly with cell 
path length and solute concentration according to the equation11 
ܣ ൌ ߝ݈ܿ                  ሺ1.2ሻ 
where  c  is  the  concentration  and  ε  is  the  molar  absorptivity,  or  the  extinction 
coefficient.    Using  the  assumption  that  the  absorbance  will  vary  linearly  with 
concentration, a standard curve can be produced by measuring the absorbances a series 
of  solutions with  known  concentrations of  the protein  to be measured are prepared. 
The  calibration  curve  that  these  data  create  should  be  linear,  and  using  linear 
interpolation, the concentration of the specific protein can be deduced by the measured 
absorbance.   
This  method  requires  that  two  antibodies  per  antigen  are  available,  each 
recognizing a different epitope within the protein. The sandwich ELISA format is limited 
in the number of proteins that can be analyzed simultaneously, mainly because of cross 
reactivity  issues.  Since  several  second  antibodies  are  applied  simultaneously,  cross 
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reactivity  between  these  antibodies  and  all  the  proteins  to  be  assayed,  should  be 
minimal, a criteria that is not easy to meet. In addition, the availability of antibody pairs 
recognizing different epitopes within  the  same antigen  is  limited. The  sandwich ELISA 
assay is however accurate and can be used also for quantitative analysis of Her2.113 
ELISA is a technique that can be used for quantitating the extracellular domain of 
the gene product of Her2  (Her2 ECD)  in biological  fluids. The process  is similar to  IHC, 
however,  the  procedure  does  not  require  tissue  samples  and  the measurements  are 
quantified using a plate reader.   A sensitive ELISA will permit  the dilution of serum  to 
eliminate potential  interfering substances and thus can be used to detect Her2 ECD  in 
serum samples from animals.30 
A commercially available ELISA is manufactured by Oncogene Science.   Although 
not  there  is not widespread use of  testing Her2 using ELISA,  the  technique has been 
demonstrated  to be  successful at detecting Her2  in  serum with  results  that  correlate 
well with FISH and  IHC.114 The assay range for the ELISA was determined to be 0.25 to 
120 ng/ml, with a lower limit of detection (sensitivity) is equivalent to the concentration 
corresponding  to  the mean absorbance of  the  zero plus  twice  the  standard deviation 
and was determined to be 0.14 ng/ml in buffer.115 There are limitations associated with 
the technique of ELISA.  Although ELISA provides a quantitative measurement, it cannot 
be used  in  situ, and  it  is  time  intensive, and  it has been  shown  that  the  signal of  the 
ELISA will be reduced when detecting in serum as shown in Figure 1‐10.30   
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ELISA has been used to monitor the concentration of allergen specific antibodies 
that develop  in response to allergens  in patients with a  lower  limit of detection on the 
order of ng/ml.116    ELISA has  also been used  to monitor  the progress of  administerd 
medications.   Three commercial ELISAs were compared for the detection of antibodies 
to Sarcoptes scabiei var. suis using experimental sera of six 8‐week‐old pigs after contact 
infection  with  Sarcoptes  scabiei  var.  sui,  and  the  technique  has  been  sucsesfully 
demonstrated to monitor the progress of the antiparasitic treatment over a period of 20 
weeks.117    Commerical  kits  for  the  detection  of  antibodies  that  result  from  antibody 
dependant cellular toxicity are currently unavailable, but it is likely that their sensitivities 
and  limits  of  detection  will  be  comparable  with  commercial  antibody  testing  kits.  
Currently, greater sensitivity is needed to study the response of anti‐EGFR antibodies on 
Figure 1‐10:  The above figure compares the results of an ELSIA assay when Her2 is screened 
in three different backgrounds, buffer, mouse serum and monkey serum. The figure has been 
adopted from Sias and colleagues30 
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tumors  as  the  limit  of  detection  for  an  ELISA  assay  is  on  the  order  of  ng/ml when 
Cetuximab  is used. 1   Higher sensitivity assays can be used to monitor the onset of the 
antibody  response,  and  additional  therapeutics  can  be  administered  to  augment  this 
natural response. 
1.3.2 Surface Plasmon Resonance (SPR) 
Surface plasmons are formed in the boundary of a solid metal or semiconductor 
where the electrons behave like a quasi‐free electron gas.  External electric fields in the 
boundary produce quanta of oscillation of surface charges, and such charge oscillations 
couple with high frequency electromagnetic fields extending into space.  The plasmons 
can be excited using light or electron beams.  The type of plasmon is characterized by an 
exponential decrease  in electric  field with  increasing distance  from  the boundary, and 
the most useful are non‐radiative plasmons excited by evanescent light waves.   
  Most  SPR  techniques  use  what  is  referred  to  as  a  basic  attenuated  total 
reflection  (ATR)  configuration  which  is  pictorially  represented  in  Figure  1‐11,  and 
explained thoroughly in the textbook by Turner and colleagues.118  In this arrangement, 
there is a light wave striking the interface between two media with refractive indicies of 
n1 and n2. Total internal reflection occurs when the angle of reflection (θ) is such that:
11 
sin θୡ ൌ
nଶ
nଵ
 ሺ݊ଵ ൐ ݊ଶሻ                      ሺ1.3ሻ 
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If θ>θc there is an evanescent wave refracted through the interface which penentrates 
the n2 medium with a defined depth of penentration (dp), which is on the order of a 
wavelength.  The depth of penetration is defined by11  
݀௣ ൌ  
ߣ
݊ଵ
2ߨට൤ݏ݅݊ଶߠ െ  ቀ݊ଶ݊ଵ
ቁ
ଶ
൨
               ሺ1.4ሻ 
from the equation, one can see that as θ increase with increasing the ratio between n2 
and n1 the depth of penetration decreases.  The electrical field vector (E) is the largest at 
the interface (E0) and decays exponentially with distance (z) such that
11 
 ܧ ൌ ܧ଴݁
೥
೏೛                   (1.5) 
In  the  configuration  for  SPR,  a  prism with  refractive  index  n1  is  coated with  a  thin 
(usually 60 nm thick)  layer of metal such as gold or silver with a refractive  index of n2.  
The sample to be measured is deposited on the metal layer and has a refractive index of 
n3.  The plane polarized incident field has an angle, θ, such that the photon momentum 
along  the  surface  matches  the  plasmon  frequency.    The  light  will  couple  with  the 
electron plasma in the metal and this coupling is known as SPR.119 
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  The  intensity  of  the  totally  reflected  light  is measured.   When  the  energy  is 
outside the resonance region it decays exponentially as previously discussed.  When the 
energy is near resonance the energy dips to a minimum and then rises to a higher value 
at  the boundary.   At resonance  the  field energy  rises  to a maximum at  the boundary, 
with a value  that  is about eighty  times  the value without  resonance.120   The point of 
resonance can be achieved one of two ways.  The first way is to vary the angle of a fixed 
wavelength.  Angular shifts as small as .0005° can be measured this way.11  The second 
way is to keep the angle constant and vary the wavelength.   
  SPR  can be used  as  an  immunoassay because  as  the  absorbed  layer becomes 
thicker, or the refractive  index changes, the angle for resonance shifts progressively to 
larger  values  and  the  widths  of  each  peaks  increases.121    Optical  systems  that  can 
resolve  .005°  or  better  can measure  a  difference  in  a  few  angstroms.    The  angular 
position  is  also  sensitive  to  changes  in  refractive  index  just  outside  the metal  film.  
Changing  from air  to water  (n changes  from 1  to 1.33) causes a  shift  in  resonance of 
θ
Sample (n3) 
Metal layer (n2) 
Prism (n1) 
Figure 1‐11:  The above figure shows the setup for Surface Plasmon Resonance.   
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25°.11  SPR  is  a  highly  sensitive  and well‐suited  for  detection  and  probing  of  protein 
interactions at the sensor surface.122‐124  SPR has also been used as a technique for the 
detection of Her2, and the results are presented  in Figure 1‐12. The  indications above 
the  bars  show  the  variance  of  refractive  index with  the  various HER‐2  samples.  The 
reason  for  such a  large difference  in  refractive  index  is  that analyte volume becomes 
comparable  to  the  buffer  volume  as  the  concentration  of  p105  analyte  increases,  at 
constant total volume. The  limit of detection when trastuzumab was used as the anti‐
Her‐2 antibody on the biosensor slide was 11 ng/mL for Her2. 31  SPR has also been used 
to detect antibodies, but the limit of detection for BIAcore® when using Panitunumab is 
μg/ml.1 
 
1.3.3 Electrochemical Sensors 
Electrochemical sensors could also be employed for detection of Her2 in serum.  
Potentiometry, Voltammetry  (amperometry),  and  Conductometry  are  the  three  basic 
Figure 1‐12:  A figure showing Her2 detection using SPR. The figure is adopted from Martin 
and colleagues.31 
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electrochemical systems used.  Potentiometry is the measure of a cell potential at zero 
current.   This type of sensor  is more commonly used  for chemical sensing and not  for 
biological sensing.  Voltammetry and amperometry are techniques that involve a linear 
varying  potential  between  a  working  electrode  and  a  reference  electrode  in  an 
electrochemical cell containing   a higher concentration of an  indifferent electrolyte (to 
make  the  solution  conduct), and an oxidizable and/or  reducible  species.   The  current 
through  the  cell  is monitored  continuously  and  a  voltammogram,  a  graph  of  current 
against potential, is produced.  
The  potential  is measured  between  the  reference  electrode  and  the working 
electrode  and  the  current  is  measured  between  the  working  electrode  and  the 
counterelectrode. This data is then plotted as current vs. potential. There are two types 
of measurements:  linear  sweep  voltammetry  (LSV),  and  cyclic  voltammetry with  cylic 
being  an  extension  of  LSV.    In  LSV,  the  voltage  is  increased which  results  in  a  small 
current due to impurities and double layer charging.  As the applied voltage reaches the 
reduction  potential  of  the  oxidized  species,  and  as  the  voltage  is  further  increased 
electron  transfer  is  increased  which  causes  the  current  to  increase.    Eventually, 
concentration of  the oxidized  species will become depleted by  the  reduction process 
and the current will be limited by the decreasing rate of fresh oxidized species from the 
bulk  solution.   The value of diffusion  limited  current  can be deduced  from Fick’s  first 
law11   
݅ௗ ൌ ݊ܨܣܦ
݀ܥ
݀ݔ
                    ሺ1.6ሻ 
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where  id  is  the  diffusion  limited  current,  n  is  the  number  of  charge,  F  is  Faraday’s 
constant, D is the diffusion coefficient, C is the concentration of oxidized species and x is 
the  diffusion  distance.    If  the  reaction  is  reversible  the  voltage  can  be  inverted  to 
produce  a  cyclic  voltagram.   A  sample  I‐V  curve  adopted  from  Eggins11  can be  found 
below.  Notice how as the voltage is reversed the shape of the oxidation curve is similar 
to  the  reduction  curve with  the  peaks  shifted  .058/n  Volts.  This  shift  is  due  to  the 
concentration  of  the  oxidized  (or  reduced)  species  and  will  only  become  zero  at 
potentials considerably past the peak potentials.   
 
The  use  of  voltammetry  has  been  used  to  characterize  the  insulation  of  gold 
surfaces, 125 coatings of electrochemical electrodes, 126,127  and detection of proteins. 34  
Electrochemical  biosensors  promise  superior  speed  and  selectivity  at  a  low  cost 
compared to other biosensors128 however their  limits of detection are on the order of  
μg/ml,  which  precludes  them  from  being  used  in  the  detection  of  Her2  and/or 
ipc
ipa
E 
I 
Figure 1‐13:  The above figure depicts a sample cyclic voltagram.  On the y‐axis is current, and 
the x‐axis is voltage.  The figure is modified from an original figure presented by Eggins.11
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antibodies.  The data presented  in  Table  1‐1 demonstrate  the  current  response  at  an 
applied electric  field during  the detection of  four proteins  in mixed  solutions.   While 
they  can  be  used  for  detection  of  proteins  as  an  immunosensor  by  immobilization 
antibodies  on  the  electrode,  by  using  the  relationship  between  peak  current  and 
diffusion distance (which will increase as the antigen binds), they are more successful in 
enzymatic sensors129‐131 where electron transfer occurs such as  in glucose detection.132  
 
Conductometry is an electrochemical technique which monitors the conductance 
of  the  cell  by  an  alternating  current  bridge  method.    They  work  on  the  principle 
absorbance  on  the  sensor  surface  induces  changes  in  resistance.  Different methods 
have been adopted,  for example, wires,133 oxide  films,134,135 nanomaterials,  136,137 and 
polymers.  These sensors rely on the electrical property change of the adsorbents, and, 
as result, most are not specific or selective.   The  limit of detection  is also high, on the 
order  of  μg/ml,  because  of  the  need  for  a  large  number  of  adsorbents  necessary  to 
induce changes in the electrical properties. 
Table 1‐1:  The current response at an applied electric field during the detection of four 
proteins in mixed solutions.  The table was adopted from Smiechowski and colleagues.34 
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1.3.4 Resonant sensors 
Quartz Crystal Microbalance (QCM) 
The quartz crystal microbalance (QCM)  is a simple, cost effective, high‐resolution mass 
sensing  technique,  based  upon  the  piezoelectric  effect.  As  a methodology,  the QCM 
evolved  a  solution  measurement  capability  in  largely  analytical  chemistry  and 
electrochemistry  applications  due  to  its  sensitive  solution‐surface  interface 
measurement  capability.  The  signal  transduction mechanism  of  the  QCM  technique 
relies  upon  the  piezoelectric  effect  in  quartz  crystals,  first  discovered  in  1880  by  the 
Curie brothers, via a pressure effect on quartz.  A change in inertia of a vibrating crystal 
was  then  shown  by  Lord  Rayleigh  to  alter  its  resonant  frequency,  f.    Important 
subsequent  developments  were  good  crystal  stability  through  the  use  of  electric 
resonators and room‐temperature stable AT‐cut crystals.138  In 1959, the QCM was first 
used  in a  sensing mode when Sauerbrey  reported a  linear  relationship between  the  f 
decrease of an oscillating quartz crystal and the bound elastic mass of deposited metal.  
The equation  is derived by treating the deposited mass as though  it were an extension 
of  the  thickness  of  the  underlying  quartz.    The  mass  to  frequency  correlation  is 
expressed in the Sauerbrey equation139 
∆݂ ൌ െ
2 ௢݂ଶ
ܣඥߩ௤ܩ௤
∆݉               ሺ1.7ሻ 
where Δf is the shift in resonance frequency, ρq is the density of quartz (2.648 g/cm
3), A 
is the area, fo  is the resonant frequency, Gq  is the shear modulus of quartz (2.947x10
11 
g/cm.s2)  and  Δm  is  the  increase  in mass.    As  a  result  of  the  absorbed  species  being  
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treated as an extension of thickness, the equation has three assumptions: the deposited 
mass must be rigid, the deposited mass must be distributed evenly and the  frequency 
change Δf / f < 0.05.140 
  Early  chemical  applications  of QCM were  to measure mass  binding  from  gas‐
phase  species  to  the  quartz  surface,141,142  but more  recent work  has  used QCM  as  a 
biosensor  such  as  immunoassays,  microbial  assays,  DNA  hybridization,  enzyme 
detections and gas phase biosensors.143   Researches carrying out detection with QCM 
indicate the mass sensitivity  is  low and detection concentration  is relatively high.144‐146 
In an experiment detecting SARS virus in sputum, the limit of detection was assessed to 
be  0.6  mg/ml  as  depicted  in  Figure  1‐14.    Despite  its  lack  of  sensitivity  it’s  well 
developed and easy to calibrate and therefore can be used to quantitatively validate the 
mass change in a specific process. 
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Similar to QCM, surface acoustic wave devices (SAW) have been developed using 
piezoelectric materials.    The  system  uses  a  transmitter  and  receiver, which  are  both 
interdigited electrodes and positioned at opposing ends of the surface of the sensor.  A 
signal is applied from the transmitting electrodes generating a mechanical stress in the 
crystal, which  produces  a  Raleigh‐type  surface  acoustic wave.    The wave  propagates 
across the sensor surface  and is received by the second set of electrodes and translated 
into  an  electrode  voltage.    Species  immobilized  on  the  surface  will  affect  the 
transmission of the wave because the wave only penetrates the crystal a depth of one 
wavelength.    The  interdigitated electrodes  allow  the material  to be excited  at higher 
frequencies  which increases the mass sensitivity147,148 relative to QCM.   
Figure 1‐14:  Relationship between antigen concentration and difference of frequency 
change between responses of a QCM sensor during SARS detection. The figure was adopted 
from Zuo and colleagues19 
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Cantilever sensors 
Both QCM and SAW are  centimeter  sized, which makes  them difficult  to  form 
arrays  for multiple  detections.    Advances  in  the  field  of micro‐electrical mechanical 
systems (MEMS) offers opportunities in the design of small, sensitive, and cost effective 
biosensor  arrays.149  In  1994,  it  was  shown  that  microcantilevers  (MCLs)  can  be 
fabricated into sensors that are responsive to chemical and physical disturbances,150‐152 
and  have  since  been  used  for  detection  of  chemical  vapors,21  bacteria,153  virus(s),37 
proteins,154 and DNA.155  
The MCLs are typically used as sensors by either monitoring bending or shifts in 
resonance frequency.    In bending, absorption or  interactions will alter the film volume 
or  surface  properties which  results  in  deflection  (Δz)  of  the  cantilever which  can  be 
quantified using Stoney’s equation156 
∆ݖ ൌ ቆ
3ሺ1 െ ߭ሻܮଶ
ܻݐଶ
ቇ ߜݏ             ሺ1.8ሻ 
Depending upon whether the surface stress (δs) is compressive or tensile the cantilever 
will bend up or down157, with  the degree of bending being  regulated by  geometrical 
parameters of  the cantilever,  length  (L) and  thickness  (t), and  the material properties: 
Young’s Modulus  (Y) and Poisson’s  ratio  (υ).   The  surface  stress  that  results  can be a 
result of electrostatic repulsion158\attraction ,157 or through steric effects.159   
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The  cantilever deflection measurement was optically monitored using  a 5 mW 
laser diode with a wavelength of 680 nm, and a split position sensitive detector (PSD) as 
shown  in  Figure  1‐15.  The  electric  current  signal  from  the  PSD  was  amplified  and 
converted  into  voltage  signals  using  a  photodiode  amplifier.  The  data was  recorded 
using a National Instrument data acquisition card. The bending signal from the output of 
the  PSD  is  calibrated  by  geometrical  properties  of  the  cantilevers  and  the  optical 
detection  arrangement.  Cantilever  bending  is  induced  due  to  a  modulation  of  the 
difference  in  the  surface  stresses  acting  on  the  two  opposite  faces.  The  differential 
surface stress (Δσ) can be related to cantilever deflection through the Stoney equation. 
Through using the deflection method of detection for silicon cantilevers the limit of  for 
detection of proteins in solution is .6 ng/ml160 and 27 ng/ml.161 
Figure 1‐15:  A schematic drawing of microcantilever detection system: (1) laser diode, (2) 
translational stage (x–y–z stage), (3) laser diode holder, (4) position sensitive diode (PSD), (5) 
translational stage (x–y stage), (6) video microscope, (7) anti‐vibration table and (8) 
microcantilever sensor. The figure was adopted from Shu and colleagues.24 
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The shift in resonant frequency of MCLs can also be used to detect chemical and 
biological  species.    The  resonance  frequency  of  vibration  can  be  determined  by  the 
effective mass and modulus of the cantilever through the relationship22 
௡݂ ൌ
߭௡ଶ
2ߨ
ඨ
݇
ܯ௘
ൌ
߭௡ଶ
2ߨ√12
݄
ܮଶ
ඨ
ܻ
ߩ
              ሺ1.9ሻ 
where fn is the nth mode resonance frequency, υn is the resonance mode number, k and 
Me are  spring constant and effective mass of  the MCLs,  respectively.   As  such, during 
detection,  the change  in  resonance  frequency may be due  to  the mass  loading effect 
and the effect of the spring constant change154 
∆݂ ൌ
݂
2ܯ௘
∆݉ ൅ 
݂
2ܭ
∆ܭ                 ሺ1.10ሻ 
where Δf and f denote the resonance frequency change and the resonance frequency of 
the  PEMS,  respectively,  and  Δm  and  ΔK  the  mass  change  and  the  effective  spring 
constant change arising from the detection, respectively.   
Silicon‐based microcantilever has been widely used  in Atomic Force Microscopy 
(AFM) and has been demonstrated as a versatile  sensing platform  in a wide  range of 
areas.20,40,155,162‐186    Gupta  and  colleagues  have  demonstrated  single  virus  detection, 
however after  careful  inspection of  their one notices  that  they used 1011 active  virus 
particles per milliliter.   The manuscript was published in 200437, and since then a dose 
response indicating detection at lower concentrations and detection in mixed solutions 
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has yet to be carried out.  In order to make a more accurate comparison the sensitivity 
needs to be compared in the same units. 
A novel alternative to overcome the low Q‐values is to fabricate an enclosed flow 
channel inside of the cantilever as shown in figure 1‐16. The figure depicts a schematic 
of the cantilever, and that the Q value of the peak  is not affected when  liquid  is flown 
through the device.  Using these  cantilevers  a  limit of protein detection in solution has 
been accessed to 1 pM  for a 33 kDa protein  (330 pg/ml).   This  limit of detection  is 10 
higher than what can be assayed for this protein using a commercial ELISA. 
 
Piezoelectric  cantilevers  are  excellent  candidates  for  frequency  detection 
because  both  driving  and  sensing  of  the  mechanical  vibrations  can  be  carried  out 
electrically.    In  addition  to  this,  compared  to  silicon  cantilevers  they  do  not  require 
complex optical components, and their quality factor can remain high when submerged 
Figure 1‐16:   (a) a schematic of the cantilever with enclosed flow channel (b) compares the 
resonance spectrum of the cantilevers shown in  (a) with air  and water inside. 
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in a liquid medium.22  Piezoelectric cantilevers have successfully been used in detection 
of bacteria,35,48,187,188spores,189‐192  self  assembled monolayers,193  and humidity2 with  a 
sensitivities exceeding of 10‐16 g/Hz. 194  The cantilevers can be insulated and conjugated 
with biologically  selective molecules using a gold  coated paralyene28  for  label  free,  in 
situ, all electrical, real time detection of proteins in mixed protein solutions.  Figure 1‐17 
depicts  the  results  of  detecting  prostate  specific  antigen  (a  biomarker  for  prostate 
cancer)  in a  simulated  serum using cantilevers with different dimensions.   The  results 
indicate  that  smaller PEMS performs better  than  the  larger PEMS as  indicated by  the 
enhanced  signal  of  the  50μm  PEMS when  compared  to  the  100μm  PEMS.    The  data 
indicates that detection of proteins  in mixed solutions such as serum, can be detected 
using an insulated PEMS with a limit of detection of 10 pg/ml.   
 
Figure 1‐17:  Experimental first resonant frequency changes as a function of PSA  
concentration. The results clearly indicate that the dimensions of the cantilever affect its 
detection sensitivity. The figure was adopted from Hwang and colleagues.28 
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Chapter 2 Piezoelectric Microcantilever Sensor (PEMS) 
2.1 Overview 
A PEMS consists of a piezoelectric layer, lead zirconate titanate (PZT) or lead magnesium 
niobate‐lead titanate (PMN‐PT) bonded to a nonpiezoelectric layer, glass, copper, tin or 
nickel. One end is clamped and the other is free.  A schematic of typical PEMS is shown 
in Figure 2‐1. When a voltage  is applied  to  the  thickness direction of  the piezoelectric 
layer, it will elongate or shrink along the length and width directions depending on the 
polarity  of  the  field.  However,  the  nonpiezoelectric  layer  does  not  deform  and  
constrains  the movement  of  the  piezoelectric  layer  and  resulting  in  the  alternative 
bending (vibration under AC) of the PEMS structure.  
 
2.2 Detection using PEMS 
  The unimorph piezoelectric  cantilever  sensor, as depicted  in Figure 2.1  can be 
considered as a  thin beam  in  flexural vibration with one end  fixed  (clamped) and  the 
other end free.   The mathematical models for flexural vibrations have previously been 
Clamp 
Piezoelectric Layer 
Non‐piezoelectric Substrate L 
w
t  z 
x 
Figure 2‐1:  Schematic of a piezoelectric microcantilever 
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worked out by Drs. Wei Heng Shih, Wan Shih, and  their  former students  in numerous 
publications.  The important parameters for protein detection will be discussed here. 
  In the x‐y plane, with x as the longitudinal axis and y as the transverse axis of the 
thin beam, the natural transverse vibration of thin beam was governed by the Bernoulli‐
Euler equation195 
ܦ
߲ସݖ
߲ݔଶ
൅ ݉௟
߲ଶݖ
߲ݐଶ
ൌ 0                     ሺ2.1ሻ 
where the bending modulus  (D) and mass per unit  length  (ml) are  independent of the 
position (uniform beam).  Using the general solution of the Bernoulli‐Euler equation:16 
ݖሺݔ, ݐሻ ൌ ሾܥଵ sinሺ݇ݔሻ ൅ ܥଶ cosሺ݇ݔሻ ൅ ܥଷ sinhሺ݇ݔሻ ൅ ܥସ coshሺ݇ݔሻሿ݁௜ఠ௧                    ሺ2.2ሻ         
and the boundary conditions of the piezoelectric cantilever sensor:16  
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the wave vector (wave number):16 
݇ସ ൌ ߱ଶ
݉
ܦ
                     ሺ2.3ሻ 
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can  be  deduced  numerically.    Using  this  wave  factor,  the  resonant  frequency  of  a 
rectangular  PEMS  of  length,  L,  and  width,  w,  consisting  of  a  piezoelectric  layer  of 
thickness  tp,  density,  ρp,  and  Young’s  modulus  Yp,  and  a  nonpiezoelectric  layer  of 
thickness  tn, density, ρn, and Young’s modulus Yn as schematically shown  in Figure 2.1 
the resonant frequency can be deduced to be22 
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where Dp is the bending modulus per unit width, m is the mass per unit area and  νn
2 is 
the dimensionless nth mode eigen value, which are defined by the product of the wave 
factor times the length.  The bending modulus per unit width can be rewritten:22  
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Using  this  form  of  the mathematical  relationship  it  becomes  clear  that  the  effective 
Young’s  modulus  Yeff  of  the  unimorph  cantilever  depends  only  upon  the  Young’s 
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modulus of the materials and the dimensionless thickness fractions.   Furthermore, the 
mass per unit area can be rewritten as22 
݉ ൌ ݐߩ௘௙௙                   ሺ2.10ሻ 
ߩ௘௙௙ ൌ ߩ௣ݎ௣ ൅ ߩ௡ݎ௡                  (2.11) 
Using  these  revisions of  the mass per unit area, and bending modulus per width,  the 
resonant frequency of the cantilever can be expressed in the more conventional form:22 
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  Figure 2‐2  (a)  shows  the phase angle versus  frequency of a PZT/stainless  steel 
unimorph  cantilever  in  the  frequency  range  0–50  kHz.  The  cantilever was  1.37  cm  in 
length and 0.4 cm in width. At resonance, the flexural motion gave rise to a peak in the 
real  part  of  the  impedance,  and  hence  a  peak  in  the  phase  angle  due  to  the  direct 
piezoelectric effect. As can be seen  from the  figure, the  first bending‐mode resonance 
appeared at 1,274 Hz, the second at 7,890 Hz, the third at 22,020 Hz, and the forth at 
42,750 Hz. For all four modes, the quality factor, Q factor3,  
ܳ ൌ
ߜ݂
௡݂
                     ሺ2.13ሻ 
remained about 45 where δf is the full width of the nth‐mode resonance peak at half the 
peak  height.  The  ratio  of  the  nth‐mode  resonance  frequency  to  the  first‐mode 
resonance frequency, (fn/f1), was
 6.19, 17.28, and 33.56 for n = 2, 3, and 4, respectively, 
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which were within 2% of the theoretical ratios, 6.267, 17.55, and 34.39 for n = 2, 3, and 
4, respectively.22 The Q factor remained about 45 for all four modes, indicating that the 
breadth of the peak increased in proportion to the increased resonance frequency. The 
larger peak widths at higher modes will give rise to larger error bars when determining 
the  resonance‐frequency  shift, as we will  show below. Given  the  cantilever  thickness, 
and  the  Young's modulus  and  density  profile  in  the  thickness  direction,  according  to 
equation 2‐12,  the bending‐mode  resonance  frequency  is expected  to  increase with a 
decreasing cantilever  length as L–2. Figure 2‐2(b),  is a plot of the  first‐mode resonance 
frequency  versus  the  cantilever  length,  L.  The  open  squares  represent  the measured 
resonance  frequencies and  the  solid  line  the  calculated ones obtained using Equation 
2.4 (which is equivalent to equation 2.12).  The measured resonance frequencies agreed 
with the calculated ones, indicating the validity of the two equations. 
 
a)  b) 
Figure 2‐2:  (a) depicts the first four flexural modes of resonance of a PEMS. (b) Verifies the 
accuracy in predicting the resonance frequency using the previously discussed mathematical 
relationships.   The figures were adopted from Yi and colleagues22 
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2.2.1 Mass detection model   
  In order to examine the resonance frequency change due to a point mass loaded 
at the tip of the cantilever, the flexural resonance frequency can be expressed using the 
equation22 
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where the effective spring constant (K) at the cantilever tip is defined22 
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The axial velocity varies along the length direction so the effective mass of the cantilever 
at the tip (Me) according to the equation
22 
ܯ௘ ൌ න ݀ݕ න ݉
௅
଴
௪
଴
ቆ
ݒሺݔሻ
ݒሺܮሻ
ቇ
ଶ
݀ݔ ൌ 0 ൌ .236݉ݓܮ                      ሺ2.16ሻ 
Where  v(x)  and  v(L)  are  the  axial  velocity  at  the  distance  x  and  L  from  the  clamp 
respectively.   The solution produced  ignores variations  in axial velocity along the width 
dimension which  is only  justifiable  if  the width  is much  smaller  than  the  length.    If a 
small  point  mass  is  loaded  at  the  tip  of  the  cantilever,  the  frequency  can  be 
approximated by22 
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If the point mass  is much smaller than the effective mass of the cantilever, the shift  in 
resonant frequency due to the added mass can be calculated using:22 
∆ ௡݂ ൌ ௡݂ െ ௡݂ᇱ ؆
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and the resonance frequency per unit loaded mass is therefore:22   
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The  function  relies upon  the dimensionless  thickness profiles of  the Young’s modulus 
and  density, which  depend  on  the  relative  thickness  layer  fractions,  but  not  on  the 
dimensions of  the cantilever.   Therefore,  if  the effective density and effective Young’s 
modulus of  the  cantilever  are  fixed,  then  the  frequency  shift per unit mass  is only  a 
function of the mode of vibration, length and width of the cantilever as shown: 22,196 
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The  nth mode  resonance  frequency  shift  per  added mass  onto  the  tip  of  the 
microcantilever  is  shown  in  Equation 2.16.  It  can be  summarized  from  Equation 2.20 
that the nth resonance mode shift of the piezoelectric microcantilever will be larger per 
added  mass,  as  the  length  and  width  of  the  cantilever  decreases.  So  a  shorter 
piezoelectric microcantilever will show more resonance frequency shift per added mass 
onto  the  piezoelectric  microcantilever  tip  compared  to  a  longer  piezoelectric 
microcantilever;  with  the  sensitivity  increasing  exponentially  with  the  power  to  the 
third. One important thing that should be noted here is that, in the nth mode resonance 
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frequency calculation, it was assumed that the mass was concentrated on the tip of the 
piezoelectric microcantilever, and for the real application  it might be the case that the 
mass is uniformly distributed on the entire piezoelectric microcantilever. 
To  compare  the  experimental  results  from  cantilevers  of  various modes  and 
widths with equation 2.20, the Δf/Δm can be by multiplying it with the ratios ߭ଵଶ/߭௡ଶ and 
w/w0 where w0 = 0.4 cm as discussed in a publication by Yi and colleagues.
22 In Figure 2‐
6  (a) ሺ∆݂/∆݉ሻሺ߭ଵଶ/߭௡ଶሻሺݓ/ݓ௢ሻ  is plotted versus L on a double  logarithmic
  scale. Note 
that all data points  in  the  figure  fall on a straight  line with a slope=–3,  indicating  that 
indeed  ሺ∆݂/∆݉ሻ  ߙ  ߭௡ଶ/ܮଷݓ  as depicted  by  equation  2.20.    To  show  that  the
  scaling 
relationship depicted in equation 2.20  also applies to microcantilevers, the data from 21 
can be include on the ሺ∆݂/∆݉ሻሺ߭ଵଶ/߭௡ଶሻሺݓ/ݓ௢ሻversus L plot shown in Figure 2‐3(b). All 
data  points,  including  those  from  the work  of  Thundat  fall  on  a  straight  line with  a 
slope=–3 over 6 decades,  indicating  the validity of equation 2.20 down  to 100 micron 
size microcantilever. 
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2.3 Reducing the Limit of Detection of the PEMS  
Equation 2‐20 demonstrates  the  scaling effect on  the PEMS’s mass  sensitivity.  
As  can  be  seen  by  decreasing  the  length  and  width,  and  using  a  higher  mode  of 
resonance on can  increase  the mass sensitivity.   The Ceramics Processing and Sensors 
Group at Drexel University has demonstrated that minituration can be used to increase 
the  sensitivity,  PMN‐PT/Cu  PEMS  (dimensions  180  μm  by  500  μm)  displaying  a 
sensitivity of 10‐14 g/Hz. In 2006, Shen et al. fabricated PZT/SiO2 PEMS with a 60×25μm 
PZT/SiO2 section and a 24×20μm SiO2 extension as depicted  in Figure 2‐4.   The sensor 
displayed an extremely high mass sensitivity, 1×10‐15 g/Hz, which was calibrated by QCM 
in  an experiment measuring  changes  in  relative humidity.     The  results  are  similar  to 
those  presented  Figure  1‐16,  which  demonstrates  10  pg/ml  detection  of  a  protein 
(PSA).197 
Figure 2‐3:  (a) ሺ∆݂/∆݉ሻሺ߭ଵଶ/߭௡ଶሻሺݓ/ݓ௢ሻversus L on a double
 logarithmic plot and (b) 
ሺ∆݂/∆݉ሻሺ߭ଵଶ/߭௡ଶሻሺݓ/ݓ௢ሻ versus L replotted from (a)
 to include data points from 21. The 
rectangle at the lower right‐hand corner of (b) indicates the range shown in (a). The figure 
was adopted from Yi and colleagues22 
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An alternative to microfabricating PEMS is to use the lateral extension modes of 
the PEMS vibration. Figure 2‐8 compares the vibration of flexural vibration with  lateral 
extension vibration.   A flexural resonance  is the vibration of a cantilever where the tip 
deflects in a perpendicular direction relative to the beam.  Figure 2‐5(a) depicts the first 
mode  of  flexural  resonance  vibration  schematically,  where  the  grey  dashed  lines 
indicate  the  alternating  upward  and  downward  oscillations  of  the  cantilever.   Higher 
mode  resonance  vibrations  occur  when  the  length  of  the  cantilever  is  equal  to  a 
multiple  of  the wavelength  of  vibration,  and  nodes,  or  points  of  zero‐displacement, 
occur along the  length of the cantilever during vibration.     Similarly, the cantilever can 
vibrate flexurally through its width as shown in Figure 2‐5 (b).  The figure is identical to 
(a) with the distinction that this  is a top view of the cantilever and  it  is vibrating  in the 
width direction as opposed to its thickness direction. 
When  a  positive  electric  field  is  applied,  due  to  the  d31  effect,  the  PEMS will 
shrink  in  the  width  and  length  directions;  when  a  negative  field  is  applied,  it  will 
Figure 2‐4: A SEM micrograph of the PEMS with a 60×25μm PZT/SiO2 section and a 
24×20μm SiO2 extension.  The figure was adopted from Zuyan Shen’s PhD dissertation.
16 
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elongate in the width and length direction. As a result, when an ac excitation is applied, 
a transverse vibration will be generated. In geometric terms, expansion and contraction 
of piezoelectric materials occur when opposite faces of the material move toward and 
away from each other. This can occur  in the direction of the width,  length or thickness 
of  the  cantilever with  the  length mode  being  depicted  in  Figure  2‐5(c).  It  should  be 
noted  that  this vibration  is not  shear  type of vibration, which  is  the primary mode of 
vibration for a QCM sensor. 
 
 
2.3.1 Extension Modes 
 Another way of increasing the sensitivity is to use the extensional modes which 
typically have a much higher resonance frequency than the flexural modes by a factor of 
x/t where x is the length in one of the lateral dimensions and t the thickness.  Unlike the 
flexural  mode  where  a  nonpiezoelectric  constraint  layer  is  needed,  the  nonflexural 
modes do not require a constraint layer, therefore, both PEMS and even a single PMN‐
PT strip will exhibit the  length and width mode vibrations.  The generalized relationship, 
Cl
am
p 
Cantilever   
Cl
am
p 
Cantilever 
(c) (a) 
Cantilever
Cl
am
p 
Side view  Top view 
Figure 2‐5:  (a) Side view of a flexurally vibrating cantilever (b) a top view of a flexurally 
vibrating cantilever (c) side view of a cantilever vibrating in the length mode.  The figures 
were adopted from a thesis by John‐Paul Mcgovern.12 
(b) 
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which  can  be  used  to  predict  the  resonance  frequency  of  a  nonflexural  vibration,  is 
given by the equation12 
݂ ൌ
ܽܿ
ܾݔ
ൌ
ܽ
ܾݔ
ඨ
௘ܻ௙௙
ߩ௘௙௙
                         ሺ2.26ሻ 
where a and b are  integers and x represents the dimension (it can be length, width, or 
thickness).   The  value  c,  represents  the  velocity of  the  sound wave.    To preliminarily 
illustrate and validate this relationship consider the work of John‐Paul McGovern. In his 
dissertation, he presents  a piezoelectric  cantilever 375 microns  in width  and 1.9 mm 
long.    Table  2‐1  presents  selected  resonances  that would  be  expected  from  such  a 
cantilever according to equation 2.26. 
 
When  the  calculated  values  are  compared  to  the  spectrum  of  a  cantilever 
constructed  to  the  specifications  listed,  one  can  see  that  there  is  good  agreement 
between the predicted and experimental location of resonance peaks.  In Figure 2‐6, the 
spectrum obtained from such a cantilever  is plotted as the solid  line, while the dashed 
 
Resonance Modes (MHz) 
 
Dimension 
(mm) 
¼ fr  ½ fr  fr 
 
2fr  3fr  6fr  8.5fr  9.5fr  11fr 
Length 
Mode 
1.9  0.39  0.79  1.58  2.37  3.15  4.73  9.46  13.4  14.9  17.3 
Width 
Mode 
0.375  N/A  3.99  7.99  12.0  15.9  23.9  47.9  67.9  75.9  87.9 
Table 2‐1:  Calculated Length and Width Mode Resonances.  The table was adopted from 
John Paul McGovern’s dissertation.12 
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vertical  lines  indicate  the  calculated  positions  of  length  mode  resonances  and  the 
dotted vertical lines mark the positions of calculated width mode resonances. 
 
2.3.2 Detection using Longitudinal Extension Mode 
A  resonant mass  sensor  based  on width mode  (WM)  piezoelectric  resonators 
have  been  fabricated  and  shown  to  be  capable  of  detecting  a  binding  of  73  fg 
isopropanol (IPA) vapor.29 This ultralow minimum detectable mass is comparable to that 
of the nanocantilever resonant mass sensor, and  it  is believed to be mainly due to the 
high Q factor of the WM resonator .  Also, the WM piezoelectric  sensor consumes three 
orders  of magnitude  lower  power  than  the  cantilever‐type  (optical  or  piezoresistive 
sensing)    resonant  sensors.  Figure  2‐7  (a)    shows  the  scanning  electron microscope 
(SEM) picture of the WM resonator t, which   consists of 0.6 μm‐thick ZnO sandwiched 
Figure 2‐6: Resonance spectrum of 375 μm wide x 2 mm long PZT‐only cantilever. Dashed 
vertical lines indicate calculated positions of length mode resonances Dotted vertical lines 
indicate positions of calculated width mode resonances.  The figure was adopted from John 
Paul McGovern’s dissertation.12 
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by  top  and  bottom  Al  (each  0.1  μm  thick)  electrodes  built  on  a  0.2  μm‐thick  low 
pressure chemical vapor deposition (LPCVD) silicon nitride support layer.  
  
 
 
The  resonator’s  frequency  shift  in  the  presence  of  IPA  vapor  has  been measured  by 
mounting  it  inside a ~10  cm3  cubic housing  that  is equilibrated with ambient air. The 
housing has a hole that allows  IPA vapor to get to the resonator. Figure 2‐7 (b) shows 
the measured  frequency  shift  as  the  relative  IPA  concentration  is  changed  in  air  by 
adding different amounts (30, 120, and 10 μl, respectively) of IPA droplet in proximity of 
the hole  in the housing. The responses return to their baseline values upon removal of 
IPA,  indicating  that  the  absorption  is  reversible  in  room  temperature. The  amount of 
vapor  absorbed  on  the  resonator’s  sidewall  is  directly  related  to  the  amount  of  the 
change  in  the  resonant  frequency  and  can  be  quantified  using  the  Sauerbrey 
Equation:139 
Figure 2‐7:  (a) an SEM micrograph of the microfabricated PEMS used to carry out detection 
with width mode vibrations. (b) shows the measured frequency shift as the relative IPA 
concentration is changed in air by adding different amounts (30, 120, and 10 μl, 
respectively)of IPA droplet in proximity of the hole in the housing.The figure was adopted 
from Pang and colleagues29 
a) b)
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∆݉               ሺ2.21ሻ 
where  Δf  is  the  shift  in  resonance  frequency,  ρq  is  density,  A  is  the  area,  fo  is  the 
resonant frequency, Gq is the shear modulus and Δm is the increase in mass.  As a result 
of  the absorbed species being    treated as an extension of  thickness,  the equation has 
three  assumptions:  the  deposited mass must  be  rigid,  the  deposited mass must  be 
distributed evenly and the frequency change Δf / f < 0.05.140  Using this relationship, the 
Pang  and  colleagues have detected  a  frequency  shift of  about  ~1.6 ppm, which  they 
attribute to a mass change of 73 fg.   
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Chapter 3 Motivation and Objectives 
3.1 Motivation 
The development of a serum protein detection sensor will provide opportunities 
for better screening of at‐risk  cancer patients, tighter surveillance of disease recurrence 
and  better monitoring  of  treatment.  An  integrated  system  that  can  process  clinical 
samples  for  a number of different  types of biomarkers would be  a useful  tool  in  the 
early  detection  of  cancer.      Also,  screening  biomarkers  such  as  antibodies  in  serum 
would  provide  clinicians  with  information  regarding  the  patient’s  response  to 
treatment.    For  instance,  if  there  is  a  change  in  antibody  concentration  that  reflects 
ADCC,  the  treatment  strategy  could  be  adjusted  in  order  to  augment  this  response. 
PEMS  testing  can  potentially  be  performed  on  site,  which  can  provide  results  that 
impact  patient  care  almost  immediately.   Due  to  the  low  cost  of  the  PEMS,  and  the 
potential to be performed on site, it offers the potential for faster and cheaper results in 
all settings, allowing  increased testing  in traditionally underserved populations both  in 
the  U.S.  and  internationally.198  Finally  due  to  the  low  cost  of  the  system,  their 
implementation    would  make  large  scale  screening  for  disease  prevention  more 
attractive to health care insurers.199,198     
The challenge is to develop a low cost, rapid, non‐invasive, real time, label‐free, 
multiplexed, ultra‐sensitive, portable  (bedside or bench  top measurements),  selective 
device to detect cancer marker proteins in pg/ml in serum to identify cancer markers in 
the earliest stages of development possible, and  to monitor the progress in response to 
administered treatment.    Table 3‐1 is a decision matrix that compares the technologies 
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available for proteomic screening in biological fluids such as serum, and those currently 
used  for assessing cancer antigens such as Her2 as discussed  in Section 1.3.   FISH and 
IHC both require a biopsy so they are not rapid, low cost, portable, or easy‐to‐use.  ELISA 
is a technique capable of detecting serum proteins, but it is not rapid,200 real time, label 
free, and the sensitivity is not on the order of pg/ml without signal amplification.201  SPR 
is a highly sensitive and well‐suited for detection and probing of protein interactions at 
the  sensor  surface.122‐124   SPR has also been used as a  technique  for  the detection of 
proteins  (Her2)  in  serum with  a  limit  of  detection  of  11  ng/mL.31    Commercial  SPR 
systems  such  as  the  BIAcore  boast  smaller  limits  of  detection,  however  they  are 
significantly more expensive.     Electrochemical biosensors promise superior speed and 
selectivity at a  low cost compared to other biosensors.128   While they can be used  for 
detection  of  proteins  as  an  immunosensor  by  immobilization  antibodies  on  the 
electrode,  and  using  the  relationship  between  peak  current  and  diffusion  distance 
(which  will  increase  as  the  antigen  binds),  they  are  more  successful  in  enzymatic 
sensors129‐131 where electron transfer occurs, such as in glucose detection which can be 
carried  out  in  serum  and  urine.  132  Both QCM  and  SAW  are  centimeter  sized, which 
makes them difficult to form arrays for multiple detections and their sensitivity is on the 
order of μg/ml.19    In general, the advantages of the silicon based microcantilever over 
the conventional analytical techniques are high sensitivity, low cost, label free, and low 
analyte  requirement  (in µl)202 However,  the main  challenge  for  silicon  cantilever  is  in 
liquid detection capability,  i.e.,  the quality of  the  resonance peak  is  too  low  to use  in 
liquid. For the recently developed ultrasensitive cantilevers, they are unable to sustain 
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the damping in air, therefore, high vacuum (10‐6 Torr or higher) is necessary to perform 
sensing.155,172,185,203     The requirement of high vacuum can damage selective receptors, 
and  greatly  increases  the  total  assay  time, making  this  procedure  not  rapid.   When 
alternatives paths are pursued in order to over come the limitations of the Q value, the 
limit of detection for this cantilever is 1 pM for a 33 kDa protein (330 pg/ml).   
An  alternative  to  these  biosensors  is  the  piezoelectric microcantilever  sensor 
(PEMS) which is rapid, label free, multiplexed, portable, low cost, pg/ml sensitivity, and 
can be  carried out  in  real  time.   The PEMS  are on  the micron  scale, measurement  is 
carried  out  using  all  electrical means,  and  a  noise  isolation  system  (faraday  cage  or 
vibration table)  is not necessary, which makes the system small, portable and the easy 
to  use.   Detection with  the  sensitivities  exceeding  10‐16  g/Hz194  can  be  achieved,  the 
sensors can be multiplexed26 for rapid204 (less than 60 minutes), in situ192 real time, label 
free191   detection.   For  these  reasons, PEMS was  selected as  the  sensor of  choice  for 
detection of proteins in serum.  
59 
 
 
3.2 Dissertation Objective 
The objective of my dissertation  is to demonstrate a rapid screen assay for the 
detection of proteins  in serum.   Serum was selected as the media because  it has been 
established that a rapid screen assay for early cancer detection should rely on plasma or 
serum.  54   The key  for   early detection  is  to  identify unique markers  for neoplasia,  to 
develop  ultra  sensitive  assays  that  have  high  specificity  and  sensitivity  for  their 
detection, and  to  function  in complex samples, such as serum.205   As a result of  there 
being no clear cut biomarker, Her2 detection in serum was selected as a model system 
of study because as of today there are clinical needs to access Her2 concentrations.206 
Also, serum will be screened  for antibodies due to the  immune response provoked by 
antibody therapies. 
  
Biopsy 
required 
Rapid 
Real 
time 
label 
Free 
multiplexed  Portable 
Easy to 
use 
low 
cost 
pg/ml 
resolution 
FISH  Y  N  N  N  N  N  N  N  N 
ICH  Y  N  N  N  N  N  N  Y  N 
ELISA  N  N  N  N  Y  N  Y  Y  N 
SPR  N  Y  Y  Y  Y  Y  N  N  Y 
Electrochemical  N  Y  Y  Y  Y  Y  N  Y  N 
QCM  N  Y  Y  Y  N  Y  Y  Y  N 
Silicon 
cantilevers 
N  N  N  Y  Y  N  N  Y  Y 
Piezoelectric 
cantilevers 
N  Y  Y  Y  Y  Y  Y  Y  Y 
 
Table 3‐1:  A decision matrix, which demonstrates that PEMS is the best sensor platform to be 
used for the development of a sensor for the detection of proteins in serum. 
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In order  to demonstrate  the PEMS as a  tool  that can be used  for detection of 
proteins  in  serum,  a  few  objectives must  be  achieved.    The  first  is  the  sensitivity  is 
desired to be on the scale of pg/ml.  In order to achieve this goal, the higher frequency 
lateral  extension  modes  will  be  used.    As  the  driving  and  sensing  of  the  PEMS  is 
electrical, the PEMS must be insulated in a manner that allows it to function in aqueous 
solutions.  The  insulation  layer  must  also  be  compatible  with  standardized 
bioconjugation  techniques.   After establishing  insulation and bioconjugation  the PEMS 
will be used to detect proteins in serum with a limit of detection on the order of pg/mL.  
Detection of both cancer antigens and antibodies in serum will be investigated, and the 
results will  be  compared  to  a  standard  commercialized  protocol    To  recapitulate  the 
objectives of this thesis are: 
1. The PEMS should demonstrate a limit of detection on the order of pg/ml, and 
this will be achieved using the lateral extension modes of vibration. 
2. The PEMS should be insulated so that all electrical measurements can be 
performed while fully submersing the PEMS in aqueous solutions.  Develop a 
system of covalent immobilization of receptors such as antibodies and 
antibody fragments that can be executed on the insulation layer. 
3. Detection of cancer antigens in human serum will be performed.  The 
sensitivity and accuracy of the PEMS results will be compared to a current 
standard measurement protocols. 
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4. Demonstrate the  feasibility of using the PEMS as a device to monitor patient 
response to therapy by detecting antibodies in serum.  The PEMS detection will 
also be compared to a current standard protocol.   
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Chapter 4 Fabrication of PEMS 
4.1 PZT‐Glass PEMS Fabrication 
The procedure for fabricating the PZT‐Glass PEMS that will be discussed was initially 
developed by Qing Zhu.35,188  A schematic displaying this procedure is produced in Figure 
4‐1.   The process begins with cutting commercial 127 μm thick PZT, which  is procured 
from Piezosystems to the dimensions of 2 mm by 1 mm.   After cutting, the 4 edges of 
the  cut  plates were  sanded  using  a  900  grit  sandpaper.  Sanding was  carried  out  by 
clamping the cut plate in between two glass slides as shown in Figure 4‐1 (a).  The edges 
are to be sanded in order to prevent shorting across the thickness of the cut strip, which 
can result from the cutting.  Following sanding, a nonconductive glue is used to bond a 
100 μm thick glass cover slip cut to the dimensions of 1 mm by 1.5 mm (unimorph) or 1 
mm  by  2 mm  (tipped)  to  the  PZT  plate  as  shown  in  Figure  4‐1  (b).  Next, wires  are 
attached  to  the  top  and  bottom  electrode  of  the  PZT,  and  the  mounted  using  a 
nonconductive epoxy or solder, which  is represented  in Figure 4‐1  (c).   Following wire 
attachment, the two layer structure is clamped using a nonconductive glue.  The extent 
of glue used for embedding the structure  is regulated  in order to ensure the  length of 
the extending PZT is 1 mm.  The dimensions discussed here are typical for these PEMS, 
and  the  exact  dimensions  of  the  PEMS  used  in  the  detection  experiments  will  be 
provided  later. A finished PZT‐Glass PEMS  is depicted  in Figure 4‐1 (d). The dimensions 
of the depicted PEMS  is 970 μm  long and 580 μm wide PZT with a 1800 μm  long glass 
tip.   
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4.2 PMN‐PT PEMS Fabrication 
In order to construct PMN‐PT PEMS, the process began with first fabricating the 
free standing thin film.  A detailed procedure can be found in the literature by a former 
Figure 4‐1:  The procedure for making PZT‐Glass PEMS 
2mm Glue
Thick glass slide
Clip 
PZT strip 2‐2.5mm
Glass strip
Soldering 
1 mm
(a) 
(b) 
(c) 
(d) 
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member of our research group Harry Luo. 13,207     The process  is outlined  in Figure 4‐2, 
and began by  first coating Nb2O5 with Mg(OH)2.   Coating Mg(OH)2 on Nb2O5 had been 
pioneered  by Huiming Gu  and  colleagues  for  PMN‐PT  synthesis.208    This  process was 
carried out by dispersing the Nb2O5 particles in deionized water and adjusting the pH to 
a value of 10.5.  A magnesium precursor was slowly added to the suspension in order to 
not saturate  the solution.   The  result of experiments measuring  the surface charge of 
the particles indicated that Mg was absorbed on the surface of the Nb2O5 particles due 
to a strong electrostatic attraction between two.     The coated particle suspension was 
dried by evaporation of the water, and added to a solution of  lead acetate  in ethylene 
glycol.  The ethylene glycol was evaporated, and the resulting powders were calcined at  
850 °C to form lead magnesium niobate (PMN) powders as shown in Figure 4‐2 (a). 
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Figure 4‐2:  (a) Calcined PMN powder (b) tape cast PMN‐PT film (green film)  (c) sintering the 
green film in closed crucible (d) optical micrograph of 8μm PMN‐PT film (e) X‐ray diffraction 
pattern of the PMN‐PT film (f) SEM of the sintered 8μm film.  Figures (a), (b), (c) and (e) are 
original figures.  Figures (d) and (f) were adopted from the thesis of Hongyu Luo.17 
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Next, the PMN powder was dispersed in a solution of ethylene glycol containing 
lead acetate, and titanium isopropoxide.  The suspension was dried by evaporation and 
the obtained powders were dispersed and cast into a thin film using tape casting.  Figure 
4‐2  (b) depicts a dried PMN‐PT  slurry  that was cast on a Mylar  film  to  form a  flexible 
tape.  The tape was cast by Christian Martorano.  The tape was then removed from the 
Mylar  substrate  and was  sintered  in  a  closed  crucible  at  1000°C.    Sacrificial  PMN‐PT 
powders were packed around the crucible  in order to seal  it and reduce  lead  loss from 
the tape.  The finished product was a fully sintered free standing PMN‐PT tape which is 
shown optically in Figure 4‐2 (d) and under scanning electron microscope (SEM) 4‐2 (f).  
The  film  shown was  8μm  thin  and was  optically  translucent.   Using  X‐ray  diffraction 
(XRD), which is shown in Figure 4‐2 (e), the tape was demonstrated to be of perovskite 
phase free from the undesirable pyrochlore phase. 
Once  the  free  standing  PMN‐PT  had  been  processed,  it  was  subsequently 
fabricated  into a  cantilever.   The process  flow of PEMS  fabrication using  freestanding 
PMN‐PT  films  is  illustrated  in  Figure  4‐3.  First  the  PMN‐PT  was  soaked  in  piranha 
solution  (two  parts  of  98%  sulfuric  acid  (Fisher,  Fair  Lawn, NJ) with  one  part  of  30% 
hydrogen peroxide (FisherBiotech, Fair Lawn, NJ)) at 20°C for 1 min to clean the surface.  
Next,  the  tapes were mounted  in  clear wax  so  that  only  one  side  of  the  tape was 
exposed, and a 30‐nm‐thick nickel layer with a 15‐nm‐thick chromium bonding layer was 
deposited  on  one  side  of  the  PMN‐PT  freestanding  film  by  evaporation  (E‐gun 
Evaporator, Semicore Equipment, Livermore, CA), which was depicted  in Figure 4‐3 (a).  
The purpose of this metal layer was to serve as a bonding layer for the electrode and to 
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provide  a  conductive  surface  that  could  be  used  to  transfer  electrons  during 
electroplating. 
 
  A copper or tin layer was electroplated on the nickel surface at a rate of 200‐500 
nm/min as  the nonpiezoelectric  layer using a plating  solution of  copper  sulfate or  tin 
Cr/Ni 
Cu or Sn 
Au 
PMN‐PT 
(a) 
(b) 
(c) 
(d) 
(e) 
(f) 
Epoxy (clamp) 
Glass substrate 
Figure 4‐3: The figure depicts a pictorially and schematically the procedure for fabricating 
PEMS using freestanding PMN‐PT films.  The schematics were adopted from Qing Zhu,3 but the 
pictures were prepared at various stages of cantilever fabrication to be displayed in this thesis.
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sulfate  titrated with  sulfuric acid and  some organic additives209  to a pH of ~ 2.0. The 
thickness  (tp)  of  the  electroplated  metal  can  be  predicted  from  the  following 
equation.210,211 
ݐ௣ ൌ
ܯ௣ܫݐ
݊ܨܣߩ௣
                     ሺ3.1ሻ 
where Mp is the atomic number of metal, n is the valence of metal ion, i.e., the number 
of electrons taking part  in the reduction, F  is Faraday constant (96500 C/mol), A  is the 
area of  the deposit  (cm2),  ρp  is  the density of  the metal  (gram/cm
3),  I  is  the  current 
(Ampere), and t  is the plating time (seconds). As an example, a 1 cm2 of PMN‐PT tape 
was  electroplated with  Cu with  a  current  of  45 mA  for  4 minutes.  According  to  the 
equation, the theoretical thickness of electroplated Cu should be approximately 4 μm.  
The cross section of the sample, which can be seen in Figure 4‐4, was then inspected in 
SEM  by Qing  Zhu3  and  the micrograph  showed  a  dense  Cu  layer with  a  thickness  of 
roughly 4 μm, which agreed with the theoretical prediction. 
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After electroplating, a 100‐nm‐thick gold with a 15‐nm‐thick chromium bonding 
layer was evaporated on the other side of the PMN‐PT film as the other electrode and 
another  optional  Au/Cr  layer  may  be  deposited  on  top  of  the  electroplated  metal 
surface as depicted in Figure  4‐3 (c). The PMN‐PT/Metal bilayer was then embedded in 
wax and cut to the strips with a wire saw (Princeton Scientific Precision, Princeton, NJ), 
as shown  in Figure 4‐3 (d). After attaching the wires to the top and bottom electrodes 
using  conductive  thermal glue  (XCE 3104XL, Emerson and Cuming Company, Billerica, 
MA), the PMN‐PT/Metal strips were finally glued to a glass substrate by epoxy to form a 
cantilever structure which is presented in Figure 4‐3 (f).  
4μm 
PMN‐PT
Cu 
Figure 4‐4:   SEM micrograph of the PMN‐PT film after copper electroplating.  The figure 
was adopted from Qing Zhu3  in order to demonstrate the accuracy of electroplating. 
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4.3 Spectral analysis  
An important advantage of piezoelectric cantilevers, as opposed to silicon based 
cantilevers,  is  that  the  resonance  frequency can be measured by electrical means. An 
impedance  analyzer  is  used  to measure  phase  angle  (θ)  versus  frequency  spectrum, 
where θ = tan‐1(Im(Z)/Re(Z))  is the phase angle of the complex electrical  impedance, Z, 
and  Im(Z)  and Re(Z)  are  the  imaginary  and  real part of  the  electrical  impedance. Off 
resonance, the cantilever behaves as a capacitor with a phase angle close to –90o. At or 
near resonance, the  in phase  induced voltage from the strain  induced by vibration will 
gave rise to a peak in the real part Re(Z) of the electrical impedance, and hence a peak 
in the phase angle.  A sample spectrum of a PEMS is presented in Figure 4‐5.  The PEMS 
used to generate this spectrum  is a 12 μm thick (8 μm PMN‐PT and 4 μm Copper), 1.2 
mm  long,  and  .6 mm wide.    The  first  and  second  flexural modes  along with  the  first 
length and width mode are labeled in the figure.  The lines indicated where they should 
be  theoretically based upon  the equations  that will be presented below.       Her2 was 
detected using  flexural vibrations, and  the  results are presented  in chapter 6.   Lateral 
extension mode vibrations were also used to detect Her2 and antibodies, and the data is 
presented in chapters 7 and 8. 
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Figure 4‐5:  The figure depicts a typical spectrum of a PEMS.  Length mode, width mode and 
the first two flexural mode positions are indicated.  The insert displays the frequencies from 
0 to 250 kHz because the amplitude of the first two flexural vibrations (labeled 1 & 2) are up 
to 100 times smaller than the width mode vibration.
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Chapter 5 Insulation and Bioconjugation of PEMS 
5.1 Requirement of Insulation 
  There are two methods that allow the use of PEMS for biological detection that 
do not require electrical insulation.  The first method for carrying out detection is to use 
partial  dipping.     A  prerequisite  necessary  for  this  technique  is  that  there must  be  a 
nonpiezoelectric layer extending beyond the piezoelectric layer, serving as a tip.   The tip 
can  be  functionalized  for  the  detection  of  cells, which  has  been  demonstrated  using 
yeast cells.212  However, the sensor’s response can be affected by the water level which 
can  fluctuate with changes  in  temperature and  relative humidity  from evaporation or 
condensation.35    To  minimize  the  effect  of  water  level  change  on  the  background 
resonance frequency up‐shift of a cantilever partially dipped in the liquid, one choice is 
to do the detection at high humidity, e.g., at 90% relative humidity such that there is no 
appreciable  water  level  change  to  affect  the  cantilever’s  resonance  frequency.47    
However, this obviously requires the detection be done in a humidity and temperature 
controlled environment or a measuring chamber, which  is not always convenient.  It  is 
known that a piezoelectric cantilever with a non‐piezoelectric tip exhibit a high second‐
mode  resonance peak, which can be utilized  for  in‐liquid detection. The second‐mode 
wave function exhibits a nodal point at about the mid‐point of the non‐piezoelectric tip, 
which is shown in Figure 5‐1 (a).  It is known that there are negligible vibrations at and 
near the nodal point of the cantilever, and  it  is virtually  insensitive to mass changes.213 
The cantilever exhibits a diminished mass detection sensitivity at the nodal point, and as 
a result the noise due to  liquid  level variations  is minimized.35   However, as the depth 
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deviates  from  the nodal point,  the background noise  increases as shown  in Figure 5‐1 
(b).    In  this  figure,  the data  indicates  that  as  the dipping depth,  x, deviates  from  the 
nodal point, the background frequency drift increases. 
 
 
The  partial  dipping  procedure  cannot  be  carried  out  for  unimorph  cantilevers 
(cantilevers without tips), but there  is an alternative, which will be referred to as “dry 
detection”.    In  dry  detection,  the  shift  in  resonant  frequency  is  calculated  using  two 
points,  the  initial  resonant  frequency,  and  the  final  resonant  frequency  following 
exposure  to an adsorbing agent.    In  this procedure,  the PEMS  is  immobilized with an 
antibody, submerged  in a solution containing pure phosphate buffered saline (PBS) for 
60  minutes,  and  then  the  resonant  frequency  is  measured.    The  cantilever  is 
a)  b) 
Figure 5‐1:  (a) compares the first and second modes of vibration, and how the second mode 
exhibits a nodal point.  (b) shows that as the dipping depth deviates from the nodal point of 
the cantilever, the noise increases.  These figure were adopted from Zhu and colleagues.35 
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subsequently submerged  in a solution containing  the  target antigen  for sixty minutes, 
and  then  the cantilever  is dried  in a humidity and  temperature controlled chamber at 
25°C at 70% relative humidity.   The reason for these conditions  is because  it has been 
shown to retain the functionality of the antibody.19  The shift in resonant frequency for 
the experimental (a known concentration of antigen in PBS) is then calculated using the 
difference between the control (a solution of pure PBS).   The results of an experiment 
using  dipping  and  that  using  dry  detection  are  shown  in  the  Figure  5‐2.  Resonance 
frequency  shift  after  immersion  in  flowing  prostate  specific  antigen  (PSA)  solution  of 
various  concentrations of  the 340  μm  long, 750  μm wide PMN‐PT/Cu microcantilever 
with a 8 μm  thick PMN‐PT  layer  (open squares), a 900 μm  long 750 μm wide PMN‐Pt 
microcantilever with 8 μm thick PMN‐PT layer (open triangle), and 800 μm long, 750 μm 
wide  PMN‐PT microcantilever with  a  22  μm  thick  PMN‐PT  layer  (open  circles).  Also 
plotted (crosses) are the  in‐situ resonance frequency shift obtained from the PZT/glass 
cantilever. The results indicate that the unimorph PMN‐PT cantilevers have a lower limit 
of detection, and are close to three orders of magnitude larger in sensitivity. 
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The primary problem with the dry detection approach is that only two points can 
be  collected,  the  initial  resonant  frequency  of  the  cantilever,  and  the  final  resonant 
frequency  of  the  cantilever.    Using  this methodology  in  situ monitoring  can  not  be 
obtained.  Also, the act of drying can damage fragile receptors and proteins. 
5.1.1 Review of Insulation 
Piezoelectric cantilever sensors are  to be  insulated  in a manner  that allows  for 
complete  submersion  in  ionic buffers without  shorting.   This  is  task has already been 
accomplished using parylene‐c for the detection of prostate specific antigen using a PZT 
cantilever.197  It is well known that parylene can be used as a conformal  coating to serve 
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Figure 5‐2:   Resonance  frequency  shift after  immersion  in  flowing PSA  solution of various
concentrations of the 340 μm  long, 750 μm wide PMN‐PT/Cu microcantilever with a 8 μm
thick PMN‐PT layer (open squares),  900μm long 750 μm wide PMN‐Pt microcantilever with
8  μm  thick  PMN‐PT  layer  (open  triangle),  and  800  μm  long,  750  μm  wide  PMN‐PT
microcantilever with a 22 μm  thick PMN‐PT  layer  (open circles). Also plotted  (crosses) are
the  in‐situ  resonance  frequency  shift obtained  from  the PZT/glass  cantilever.  The dashed
lines are meant to guide the eye. The intercept of the dashed lines with the 50 Hz base line
suggested the concentration limit of these microcantilevers. In the case of the in situ results,
the intercept was indeed the detection limit of that PZT/glass cantilever. 
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as  a moisture  barrier,  and  also  is  biocompatible.214   Although  the  adhesion  to metal 
surfaces has been  improved215 this procedure requires an evaporation temperature of 
134°C, which is above the Curie temperature of soft piezoelectric.  In addition to this, it 
has been  shown  that  parylene  insulation  can  reduce  the quality  factor of  a  vibrating 
cantilever by a factor of two.29  In addition to reducing the quality factor, immobilization 
of selective receptors can be difficult because there are no functional groups available 
for direct conjugation.  As a result, a conjugation layer, such as gold, must be deposited 
on top of parylene in order to facilitate immobilization. 
The insulating system consisting of coatings for wires, tapes and sheets, is a very 
important part of electrical machines and the life cycle is strongly related to the quality 
of  this  particular  component.  Surface  modification  of  polyimide  covered  wires  for 
insulation  of  electrical  machines  on  a  large  scale  has  already  been  discussed.216,217 
Polymeric  materials  are  used  extensively  as  interlayer  dielectrics  in  interconnect 
structures  and  as  passivation  layers  in  microelectronic  packages.  The  mechanical 
integrity  of  the  resulting  devices  often  depends  upon  the  adhesion  between  the 
polymer layer and an adjacent inorganic dielectric.  Debonding may be initiated at areas 
of poor interfacial adhesion, at corners or other sharp features of the device structure, 
or may  be  associated with  other  damage  processes  in  adjacent  layers.  The  rate  and 
mechanism  of  subcritical  debonding  are  typically  sensitive  to  the  nature  of  the 
mechanical loading, temperature, and the presence of moisture or other environmental 
species.218  Polyimides  are  well  known  for  their  excellent  thermal,  electrical,  and 
mechanical  properties  and  maybe  considered  as  ‘‘high  performance’’  polymers. 
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Polyimides have found very important applications as buffer coatings, passivation layers 
or  as  thermostable  matrices  for  electronic  and  photonic  devices  in  cutting  edge 
industries and MEMS devices.219‐221 Benzocyclobutene (BCB) can be used to insulate and 
planarize  the metallic  structures. Compared  to polyimide  typically used  for  insulation, 
BCB offers a degree of planarization (DOP) of nearly 100%, good pattern properties, less 
shrinkage at lower cure temperatures and hyrdophobic properties.222  A hydrophilic BCB 
surface can also be produced using a plasma  radiation procedure, and used  in a  label 
free biosensor.223 However, it has also been documented that there is poor adhesion of 
BCB to substrates.224 
Ceramics  have  also  been  used  as  insulating  layers.    The  leading  alternative 
dielectrics  include, magnesium oxide (MgO),225 silicon nitride (Si3N4),
226 tantalum oxide 
(Ta2O5), titanium oxide (TiO2), barium titanate (BaTiO3), strontium titanate (SrTiO3), and 
aluminum  oxide  (Al2O3).    Thirty  nanometer  thick  ceramic  films  have  been  used  as 
electrical insulation in MOSFET cantilevers for biological detection.226   Aluminum oxide 
films  have  been  previously  prepared  using molecular  beam  epitaxy  (MBE),  chemical 
vapor deposition  (CVD),  and  atomic  layer deposition  (ALD)  techniques, which  require 
high processing temperatures.  Pulsed laser deposition (PLD) exhibits several advantages 
for the processing of aluminum oxide thin films. Most importantly, PLD allows for room 
temperature processing of aluminum oxide thin films.  Using PLD,  a 5 nm layer of Al2O3 
can be deposited on Si(1 0 0) substrate, with a 1 nm thick SiO2 interfacial layer.
227 
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In  summary,  the  disadvantages  of  the  current  insulation  methods  include: 
Requiring high‐vacuum physical or  chemical vapor deposition, which  is expensive and 
slow,  requiring  a  thicker  layer  than  the  thickness of  the  insulation  layers, which may 
dampen  vibrations,  and  lack  the  ability  to  covalently  bond  to  the  electrode  surface, 
and/or  lacking  the  ability  to  covalently  bond  to  provide  an  immobilized 
antibody/receptor.   An alternative solution  to  insulation  that can be deposited  in  thin 
layers,  inexpensive,  covalently  binding,  and  capable  of  direct  covalent  receptor 
immoblization  has  been  demonstrated  successful  for  insulating  a  piezoelectric 
microcantilever using a sol‐gel technique.  Since mid 1980s, the sol–gel process offers a 
possibility of production of ceramic materials modified with organic substituents, and it 
has been shown that the presence of such  film on the solid substrate creates physical 
and  chemical  barrier  for  hydrated  ions  and  water molecules.228‐231  The  presence  of 
nonpolar  organic  groups  substantially  decreases  polarity  of  silicate.  Therefore,  low 
dielectric permittivity film for integrated circuits can be prepared from this material  and 
the presence of such film on the solid substrate creates physical and chemical barrier for 
hydrated  ions  and  water  molecules.  This  phenomenon  is  utilized  for  protection  of 
metals against corrosion. 232‐234 
5.2 Bioconjugation 
5.2.1 Selectivity 
Selectivity of a method refers to the extent to which it can determine particular 
analyte(s)  in  a  complex mixture without  interference  from  other  components  in  the 
mixture.235    In order  to carry out array detection  for multiple markers each cantilever 
78 
 
should  be  functionalized  with  a  receptor  that  exclusively  recognizes  its  target.  
Selectivity can be established through chemical or physical means. Biological selectivity 
can  be  established  by  exploiting  the  specificity  of  protein‐protein  interactions  or 
complimentary  base  pairing  between  nucleotides.    Although  complimentary  base 
pairings  in DNA  is believed  to be  the most  selective  technique,  in order  to utilize  this 
technique it would require a nucleotide marker for cancer to be found in serum.  As of 
today, no  consistent marker exists, and most  common markers used  in detection are 
proteins.   There also have been attempts to use aptamers and protein binding nucleic 
acids  for  detection  of  proteins  in  solution.    However  it  is  believed  that  maximum 
selectivity will be achieved  through complementary  interactions of protein motifs and 
amino acid  sequences  through protein‐protein  interactions as opposed  to  charge and 
hydrogen bond formation between nucleic acids and proteins.   Finally, there also have 
been many attempts to produce synthetic receptors, such as cavitands236 and molecular 
printing  to  establish  selectivity.    While  these  synthetic  receptors  will  enhance  the 
lifetime and durability of sensors, they are not currently as selective as their biological 
counter parts.  Biosensors that use antibodies as recognition elements (immunosensors) 
are  common,  because  antibodies  are  highly  specific,  versatile,  and  bind  strongly  and 
stably to the antigen.198 
Advances in antibody gene cloning and expression have led to the development 
of  recombinant  antibodies  that  contain  only  the  regions  necessary  for  antigen 
recognition and binding.   Antibody fragments with a wide range of antigen specificities 
and affinities have been developed for many cancer markers.237‐242  Antibody fragments 
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known as  single  chain  variable  fragments  (scFv) are  small monovalent molecules  that 
can be obtained by selection  from phage display  libraries with variable affinity.243 The 
selection of  scFv  fragments  from phage display  libraries offers  the potential  to access 
very large numbers of molecules with different binding specificities quickly and cheaply, 
while  also  avoiding  the need  for  animal  immunizations.244 Phage display  is  a method 
that enables researchers to quickly evaluate a huge range of potentially useful scFv and 
then produce large quantities of the selected ones. 
 
 
Phage display  is  an extremely powerful  tool  for  selecting peptides or proteins 
with specific binding properties from vast numbers of variants. Its utility lies principally 
in  generating  molecular  probes  against  specific  targets  and  for  the  analysis  and 
manipulation of protein/ligand  interactions. Simply, phage display  is  the expression of 
peptides, proteins or antibody fragments at the surface of phage particles.   The phage 
are  genetically  engineered  so  that  a  particular  antibody  is  fused  to  a  protein  on  the 
phage's  coat  and  the  gene  encoding  the  displayed  antibody  is  contained  inside  the 
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Figure 5‐3:  Structures of antibody‐based molecules ranging from largest to smallest.  The 
figure was adopted from Adams and colleagues. 
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phage particle. This technology thus couples the displayed antibody's phenotype to  its 
genotype, allowing the DNA that codes for the selected antibody to be retrieved easily 
for future use. Collections of these antibody‐covered phages are called a library. Phage 
libraries each  typically  contain a billion different antibodies, a number  comparable  to 
that in human immune systems.33 
   To  select  the  phage with  the  desired  peptide  from  a  library,  the  phages  are 
allowed to bind to the target molecule, which is attached to a solid surface. The phage 
with peptides  that  recognize  the  target molecule bind, and  the  remaining  (unbinding) 
phage are simply washed away. Binding phages are then amplified by infecting bacteria, 
and then tests such as an ELISA are used to determine the affinity the peptide has for 
the  target antigen.33   The  results of  these  tests permit  researchers  to  select peptides 
with different binding characteristics  for a given target. The DNA contained within the 
desired phage then can be used to produce more of the selected peptide.  A schematic 
representing the phage display technique can be found below in Figure 5‐4. 
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5.2.2 Review of Bioconjugation Techniques 
In  order  to  make  the  sensor  surfaces  selective  for  specific  cancer  markers, 
biomolecules or other chemical functional groups must first be attached to the surface. 
Bioconjugation  often  begins  with  a  heterobifunctional  molecule.    The  role  of  this 
bifunctional molecule  is  to  convert  a  surface  to  one  that  can  be  conjugated with  a 
biological molecule.   For  instance molecules containing  sulfhydryl groups  (‐SH) can be 
used  to  convert  noble  metal  surfaces245‐247  (Pt,  Au,  etc.),  which  can  be  used  for 
conjugation to the biological entity.  Similarly, silanes containing a functional group that 
can be used for coupling proteins (or small peptide chains) and DNA to the surface can 
Figure 5‐4: The above figure displays the procedure for selecting a phage with a desired
protein  from  a  library.    First,  the  phages  are washed  over  a  surface which  has  been
conjugated  with  the  antigen  of  interest.    Next,  the  surface  is washed  to  remove  the
phages that do not bind to the antigen.  Next, the phages that bound are eluted and infect
host bacteria for amplification.   Finally, tests are performed to determine which peptide
binds to the antigen best.  The figure was adopted from Willats.33
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be  used  on  glass  surfaces.    Generally,  the  silane  should  have  three  silanol  groups 
(methoxy,  ethoxy,  etc.)  to  covalently  bind  to  the  glass  through  the  formation  of  a 
siloxane  bond,  and  one  functional  group,  which  can  be  used  for  conjugation.  In 
conjunction with a bifunctional linker, these functional groups can be covalently coupled 
to the residual groups  (or groups modified to be reactive to the  linker) of proteins  (or 
small peptide chains), DNA, and various other macromolecules.     In addition to varying 
the  residual  group,  one  can  also  vary  the  number  of  carbon  atoms  in  between  the 
residual group and the silicon atom.  The functional group on the bifunctional molecule 
is  chosen  based  upon  the  functional  group  on  the  peptide  that  one  desires  to  link 
through.   
Several  different  methods  have  been  reported  in  the  literature  for  surface 
immobilization of antibodies. Electrostatic  interactions using  charged  surfaces  such as 
charged  silanes  and  polylysine,248or  hydrophobic  interactions  as  in  nitrocellulose  or 
polyvinyldene fluoride membranes.249  However,  the attached proteins can be removed 
by stringent washing conditions, the background level is usually high due to non‐specific 
protein  adsorption–desorption.    Additionally,  proteins  adsorbed  on  hydrophobic 
surfaces tend to denature. 
The use of a matrix that embeds the protein  in a structured environment  is an 
alternative way  to  immobilize  proteins.  This mechanism  does  not  involve  the  cross‐
linking  of  the  capture  molecules  with  the  surface  but  is  based  on  the  physical 
entrapment  of  proteins  in  gels  such  as  agarose  and  polyacrylamide.250  The  three‐
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dimensional structure of  these substrates generally  increases  the  loading capacity and 
does  not  disturb  the  potential  functional  sites  or  regulatory  domains  of  the  protein. 
However,  the  gel  structure  can  represent  a  barrier  to  the  diffusion.    Trapping 
bioselective molecules  in gels  is probably more efficient  for chemical sensors because 
the diffusion barrier can be utilized to the advantage by preventing the transmission of 
signals which can affect the electrochemical potential. 
Covalent  attachment has been  shown  to be more  robust,  and  there has been 
considerable  advancement  throughout  the  past  twenty  years.251    The  covalent 
mechanism  of  attachment  requires  the  presence  of  reactive  groups  on  the  support.  
Generally, the support  is made reactive to the protein or the protein  is made reactive 
towards the substrate.   Functionalities, which have been used are usually electrophilic 
groups  such  as  epoxides,252  aldehydes,253  succinimidyl254  /isothiocyanate255 
functionalities,  which  are  able  to  react  with  nucleophilic  groups  (amino,  sulfhydryl, 
hydroxyl). 
Optimally,  the  immobilized biomolecule would be  fully accessible, have proper 
orientation, and have a surface density which maximizes the number antigens that can 
be bound without adversely affecting the binding properties.  The increased amount of 
bound antigen  is advantageous to most sensors because  it can  increase the sensitivity.  
Attempts  to  improve  the  orientation  have  exploited  the  biorecognition  of  biotin‐
avidin/streptavidin,256  and  protein  A/G.257    Advances  have  been  made  in  this  area 
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through  genetically  modifying  the  proteins,258  thiolating,259,260  and  linking  through 
residues away from the binding site.261 
  In  addition  to  orienting  the  bioselective  molecules,  it  is  also  important  to 
minimize the steric forces from the substrate.  Guo and colleagues evaluated the effect 
of  spacer  length,  surface  density,  and    hybridization  conditions  on  oligonucleotide 
hybridization, and demonstrated  the  importance of  the spacer  length and  flexibility  in 
the antibody–antigen  interactions.262 The extra  length of a  spacer provides  less  steric 
hindrance to conjugation and offers more flexibility, allowing the immobilized ligand to 
move into position to establish the correct binding orientation with a target protein. Of 
the  numerous  polymeric  spacer  arms,  polyethylene  glycol  (PEG)  has  been  used    to 
sucussfuly  increase the capture of antigen by  immobilized antibodies.263   In addition to 
reducing steric forces, PEG has also been demonstrated to be an excellent medium for 
preventing nonspecific binding.264  
Obviously, it is important to keep the background of this multistage assay as low 
as  possible  so  that  even weak  signals  can  be  distinguished.  It  is  therefore  essential, 
following coating of the substrate with a bioselective molecule,  to saturate the residual 
noncoated solidphase area with an inert reagent, such as albumin, gelatin, hemoglobin,  
human  IgG,  fetal calf serum  (FCS)  , bovine serum albumin  (BSA)  , and normal human, 
goat and horse  sera at  concentrations  ranging between 1–10%.265   After proteins are 
used to saturate the sensor surfaces, Tween 20, a surfactant, is very often added to the 
washing buffer because it has also been shown to reduce nonspecific binding. Although 
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these reagents prevent background binding, their use is sometimes not desirable due to 
their  interactions  with  the  primary  and/or  secondary  scFvs.    In  addition,  saturation 
large‐size  proteins  may  result  in  somewhat  lower  reactivity  possibly  due  to  steric 
hindrance.  
5.3 Insulation and Bioconjugation Solution 
The work presented  in this chapter has  led to three publications, two of which 
are published,48,266 and a United States and International Patent which are still currently 
under  review.    The  publications  summarize  the  work  using  silane  coupling  agents 
methyltrimethoxysilane  (MTMS)  and  gamma‐mercaptopropyltrimethoxysilane  (MPS), 
which are depicted  in Figure 5‐5.   The silanol group of these molecules can covalently 
bind  to  an  electrode  surface  and  provide  bonding  between  the  electrode  surface 
including a receptor, which cannot be achieved with traditional CVD techniques.  These 
molecules can covalently bind to electrode surfaces, such as Ni, Sn, Ti, or Cr that have a 
natural oxide layer on the surface using standard silane chemistry through the hydroxyl 
groups, which are abundant on most metal oxides. These molecules can also covalently 
bind to a noble metal surface, such as gold and platinum using MPS as a bonding layer. 
The thiol group of the MPS bonding  layer forms a covalent bond with the noble metal 
surface.245‐247 The  silanols of  the MPS bonding  layer  form a  covalent bond with other 
silanols  (such  as  MTMS  or  MPS)  to  build  multiple  layers  using  conventional  silane 
chemistry.  
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5.3.1 Silane Chemistry 
A general structure of a silane‐based bi‐functional molecule is: 
(RO)3Si(CH2)y‐X 
 wherein y is an integer from 1‐20, and the central silicon atom is bonded to at least two 
silanol groups  (RO) on one end and  the molecule  includes an organo‐functional group 
(X).  The silanols can react with other silanols to form a covalent siloxane bond  (‐Si‐O‐Si) 
on a glass surface, or with metal hydroxyl groups on minerals or metals to form a stable 
(–Si‐O‐M–) bond, where M  represents  the metal.   At  the  functional  group  level,  two 
reactions  are  used  to  describe  the  covalent  bond  formation:  hydrolysis  and 
condensation.  The reactions of hydrolysis and condensation are depicted in Figure 5‐6.  
The rate of hydrolysis and condensation reactions are affected by pH, temperature, time 
of  reaction,  reagent  concentrations,  catalyst  nature  and  concentration, H2O/Si molar 
ratio, aging  temperature and  time, and drying.   By  controlling  these parameters,  it  is 
possible to vary the structure and properties of the inorganic network over wide ranges, 
Figure 5‐5:  The molecular structure of MTMS and MPS
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however, the parameters of pH and ratio H2O/Si molar ratio have been demonstrated to 
be the most important.   
 
5.4 Insulation using Methytrimethoxysilane 
In  one  case  study48,  the  coating  (PbMg1/3Nb2/3O3)0.63‐(PbTiO3)0.37  (PMN‐PT)/Sn 
PEMS with a thin MTMS by a simple solution method to electrically insulate the PEMS in 
PBS  for bio‐detection applications. The PEMS were constructed  in a similar method as 
presented in Chapter 3 with the exception that Sn served as the nonpiezoelectric layer.  
Tin was selected to serve as the nonpiezoelectric  layer because surface modification  is 
maximized when  silanes  react with  the  substrate  surface  and  present  the maximum 
number  of  accessible  sites  with  appropriate  surface  energies.    Hydroxyl‐containing 
substrates vary widely  in concentration and type of hydroxyl groups present, and Sn  is 
ranked 8th on  the  scale of  substrates containing hydroxyl groups, while  stainless  steel 
ranks 12th.267  The PMN‐PT/Sn PEMS were constructed using freestanding PMN‐PT films, 
which were 22 μm  in thickness. The procedure for PEMS fabrication  is  identical to the 
Figure 5‐6:  The figure depicts the reactions of hydrolysis and condensation 
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one  previously  described  in  Chapter  3,  with  the  difference  tin  served  as  the 
nonpiezoelectric layer, and platinum served as the electrode instead of gold.   The  4‐μm 
thick  tin  layer was electroplated on  the nickel surface at a rate of 500 nm/min as  the 
nonpiezoelectric layer using a plating solution of tin sulfate titrated with sulfuric acid to 
a pH 2.5. A 150‐nm thick platinum with a 10‐nm thick titanium layer was evaporated on 
the other  face of  the  film as  the other electrode. An optical  top view of  the platinum 
side taken with stereomicroscope (SMZ‐168, Motic, Richmond, British Columbia) and a 
schematic of the cross section of the PMN‐PT/Sn PEMS are respectively shown in Figure 
5‐7 (a) and (b). 
 
 5.4.1 MTMS Deposition 
To insulate the tin electrode of a PMN‐PT/Sn PEMS, the PEMS was first soaked in 
a diluted (1:40 in water) piranha solution (two parts of 98% sulfuric acid (FisherBiotech, 
Fair Lawn, NJ) with one part of 30% hydrogen peroxide (FisherBiotech, Fair Lawn, NJ) at 
20°C for 2 min to clean the tin surface. The oxidized tin surface was then treated with 
two MTMS (95% Aldrich, Milwaukee, WI) coatings for insulation. In each coating, the tin 
Figure 5‐7: (a) An optical micrograph of a typical PMN-PT/Sn PEMS viewed from the 
platinum side and (b) a schematic of the cross section of the PEMS. 
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side of the PEMS was covered with MTMS for 1 min followed by spinning at 2500 RPM 
for 30 sec (Photoresist Spinner, Headway Research  Inc). The PEMS was then soaked  in 
de‐ionized water overnight  for cross‐linking,  followed by spinning at 2500 RPM  for 30 
sec and overnight vacuum‐oven  (Model 1400E, VWR  International) drying at 762 mm 
Hg.  The  above MTMS  coating  procedure was  repeated  one more  time  to  have  two 
MTMS coatings before the PEMS was used for in‐water detection.  
Thickness Characterization 
A 5‐MHz QCM (Stanford Research Systems, Sunnyvale, CA) was used to quantify 
the  thickness  of  each MTMS  coating  layer.  The  gold  electrode  of  the QCM was  first 
cleaned with a piranha  solution  for 30 min  followed by  rinsing with de‐ionized water 
and ethanol.   The QCM was then soaked  in a 40‐mM solution of MPS (97% Alfa Aesar, 
Ward  Hill,  MA)  in  ethanol  for  3  hr  and  rinsed  with  ethanol.  The  QCM  was  then 
immediately  soaked  in  0.01 M  NaOH  (99.99%  Aldrich, Milwaukee, WI)  for  48  hr  to 
facilitate hydrolysis  and  condensation.    This procedure produced  silanol  and hydroxyl 
groups  on  the  QCM  surface  to mimic  the  hydroxyl  groups  existed  on  the  naturally 
oxidized  tin  surface.  The QCM was  subsequently  rinsed with  de‐ionized water. Upon 
completion of the process, the resonance frequency was recorded using an  impedance 
analyzer as the  initial resonance frequency shown  in Table 5‐1. After the MPS coating, 
MTMS was  coated  on  the MPS modified  QCM  surface  as  previously  described.  The 
resonance frequency after each coating was recorded and listed in Table 5‐1. From the 
resonance frequency shifts, ΔfQCM, the MTMS coating thickness was calculated using the 
Sauerbrey equation139  
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where  f = 5 MHz was  the natural  resonance  frequency of  the QCM, Gq = 2.947×1011 
dyne/cm2 and ρ = 2.648 g/cm3 the shear modulus and density of the QCM, respectively.  
As can be seen from Table 5‐1, with four QCM measurements, the average thickness of 
the first and that of the second MTMS coating were 5.6 and 3.1 nm, respectively. 
 
  Spin  coating  at  twice  the  speed  (5000  RPM)  can  result  in  the  deposition  of 
thinner  layers of MTMS.   Figure 5‐8  (a) depicts  the  results of  thickness quantification 
using a QCM as previously described.   The  results  indicate  that each  spin coating will 
result  in  the  deposition  of  roughly  1  nm/coating.      After  2  layers  of  MTMS  were 
deposited on the surface the etching rate in diluted piranha is quantified using a QCM as 
depicted in Figure 5‐8 (b).  Piranha solution is used as the etching solution and dilutions 
in deionized water ranging from full strength to 1:106 dilution are prepared. The  initial 
resonant  frequency  is  recorded, and  then  subtracted  from  the  resonant  frequency of 
 
Initial 
frequency 
(Hz) 
frequency 
after 1st 
coat (Hz) 
 1st‐
coat 
Δf 
(Hz) 
1st‐coat 
thickness 
(nm) 
frequency 
after 2nd‐ 
coat (Hz) 
 2nd‐
coat 
Δf 
(Hz) 
2nd‐coat 
thickness 
(nm) 
Total 
coating 
thickness 
(nm) 
QCM #1  5005395  50053305  65  3.9  5005277  53  3.2  7.1 
QCM #2  4994955  49948650  90  5.4  4994796  69  4.1  9.5 
QCM #3  5000965  50009020  63  3.8  5000845  57  3.4  7.2 
QCM #4  4991240  49910850  155  9.3  4991056  29  1.8  11 
Average      9.3  5.6    52  3.1  8.7 
Table 5‐1: Resonance frequency shifts and thickness of MTMS coatings on 5MHz QCM. 
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the QCM after  it has soaked  in a diluted piranha solution for 1 minute.   The frequency 
shift is used to calculate the thickness of MTMS removed after exposure to the etching 
solution through the Sauerbrey Equation (Equation 5.1).  The results indicate that even 
full  strength  piranha  solution will  not  etch MTMS  from  the QCM.    This  feature was 
utilized  in order  to  reuse  the  sensors.   The  fact  that  the MTMS did not etch, allowed 
piranha  solution  to  be  used  to  remove  the  functionalized  receptors  on  the  platinum 
surface without damaging the insulation layer.   
 
5.4.2 Retention of Spectrum and Peak stability 
A surface  is said to be “wetted” by a  liquid  if  is spreads over the surface evenly 
without  the  formation of droplets.  In  terms of energetics,  this  implies  that  the  forces 
associated  with  the  interaction  of  the  liquid  with  the  surface  are  greater  than  the 
cohesive  forces  associated with  bulk  liquid.  Droplets  form  on  hydrophobic  surfaces, 
implying  that  cohesive  forces  associated with  bulk  liquid  are  greater  than  the  forces 
associated with the interaction of the liquid with the surface. Practically, hydrophobicity 
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Figure 5‐8:  (a) thickness quantification per each MTMS deposition using 5000 RPM (b) the 
etching rate of diluted piranha solution on MTMS layers. 
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and  hydrophilicity  are  relative  terms.  A  simple  quantitative method  for  defining  the 
relative degree of  interaction of a  liquid with a  solid  surface  is  the contact angle of a 
liquid droplet on  a  solid  substrate.  If  the  contact  angle of water  is  less  than 30°,  the 
surface is designated hydrophilic since the forces of interaction between water and the 
surface nearly equal the cohesive forces of bulk water and water does not cleanly drain 
from the surface. If water spreads over a surface and the contact angle at the spreading 
front  edge  of  the  water  is  less  than  10°,  the  surface  is  often  designated  as 
superhydrophilic provided that the surface is not absorbing the water, dissolving in the 
water  or  reacting  with  the  water.  On  a  hydrophobic  surface,  water  forms  distinct 
droplets. As  the hydrophobicity  increases,  the  contact  angle of  the droplets with  the 
surface  increases.  Surfaces  with  contact  angles  greater  than  90°  are  designated  as 
hydrophobic. The theoretical maximum contact angle for water on a smooth surface  is 
120°.267  The wetting angle of a water droplet on the MPS‐modified QCM surface before 
the MTMS coatings was 37° as depicted  in Figure 5‐9 (a). After two coatings of MTMS, 
the  surface  became  hydrophobic  and  the  wetting  angle  became  69°  as  depicted  in 
Figure 5‐9  (b). The  information  indicates  that MTMS coating makes  the surface of  the 
PEMS more hydrophobic, which is mostly a result of the additional methyl group.  
 
Figure 5‐9:  (a)  The wetting angle of water on tin surface  (b) the wetting angle of water on a 
tin surface which has been coated with MTMS. 
a)  b)
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After each MTMS  coating,  the  cantilever  spectrum was analyzed  to access  the 
effect of the coating on the cantilever performance.  Figure 5‐10 (a) compares the initial 
spectrum of the PEMS with the spectrum after each MTMS coating.  The Q values of the 
peaks are not affected by the coating, however there is a slight downshift of 2 kHz and 
10 kHz for the first and second peaks, respectively.    
After the second layer of MTMS is deposited, it was submerged in a PBS (Sigma, 
St. Louis, MO). The resonance spectrum of the MTMS coated cantilever in PBS is shown 
in  Figure  5‐10  (b)  as  the  solid  line. Also  shown  is  the  spectrum  of  the  same MTMS‐
coated cantilever  taken  in air  (dotted  line).   As can be  seen  from Figure 5‐10  (b),  the 
cantilever  retained  two  resonance  peaks  in  PBS  although  both  the  resonance  peak 
intensities and peak  frequencies were  lowered as a  result of both  the effect of  liquid 
viscous  damping  and  the  mass  of  the  liquid  that  moved  with  the  cantilever.268 
Comparing  the  spectrum  in  PBS  to  that  in  air,  one  can  see  that  the  first  flexural 
resonance peak disappeared in PBS, and the second flexural peak moved from 347 kHz 
with Q = 95  to 263 kHz with a Q = 50,  indicating  that  the MTMS  coatings electrically 
insulated the PMN‐PT/tin microcantilever and maintained a good Q value. 
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 The stability of MTMS coating in PBS is shown in Figures 5‐11(a) and (b). Figure 
5‐11 (a) shows the 2nd flexural‐mode resonance‐peak spectra of the PEMS in PBS at t = 
80 min  (dash‐dot‐dot  line)  and 180 min  (solid  line)  and  Figure 5‐11  (b)  the 2nd‐mode 
flexural resonance frequency versus time. The spectra shown in Figure 5‐11 (a) indicated 
that  the  resonance  peak  height was  stable with  time with  no  degradation  of  the Q 
values.  Figure  5‐11(b)  shows  that  the  resonance  frequency  remained  stable  with  a 
standard  deviation  of  about  75  Hz  for  the  three  hours  when  the  cantilever  was 
monitored.  These  results  indicated  that  the MTMS  coated  cantilever  can be used  for 
detection  in PBS as  long as  the detected  frequency shift was  larger  than  the standard 
deviation.  
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Figure  5‐10  (a)  Resonance  spectrum  of  the MTMS‐coated  cantilever  in  air  following  the
deposition  of MTMS  (b)  Resonance  spectrum  of  the MTMS‐coated  cantilever  completely
submerged  in PBS  (solid  line). Also  shown  is  the  resonance  spectrum of  the MTMS‐coated
cantilever  in air (dotted  line) for comparison. The dashed vertical line  indicates the flexural‐
mode resonance frequency in air using the theory. As can be seen, upon submerging in PBS,
the  resonance  peak  height  was  reduced  and  the  resonance  peaks  moved  to  lower
frequencies.  
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5.4.3 Immobilization 
For antibody  immobilization, the PEMS was first cleaned with a diluted (1:40  in 
water)  piranha  solution.  After  rinsing  with  de‐ionized  water,  the  PEMS  was  then 
submerged  in  a  2 mM  aqueous  solution  of  3‐mercaptopropionic  acid  (MPA)  (99+% 
Aldrich,  St.  Louis MO)  for  3  hr  for  the  sulfhydryl  group  of  the MPA  to  attach  to  the 
platinum  surface.245‐247,268  The  carboxyl  group  of  the  immobilized  MPA  was  then  
activated using a 5 mM aqueous solution of N‐Hydroxysuccinimide (NHS) (98% Aldrich, 
St.  Louis, MO)  and  1‐Ethyl‐3‐(3‐dimethylaminopropyl)‐carbodiimide  (EDC)  (Sigma,  St. 
Louis, MO)  for 30 min  to be  reactive  to primary amines  (lysine)  in  the antibody269‐272.  
Finally,  the  PEMS was  dipped  in  a  400  nM  anti‐E.  coli  antibody  (Kirkegaard &  Perry 
Laboratory, Gaithersburg, MD)  in  a PBS  solution. The heat  killed E.  coli was obtained 
from Kirkegaard & Perry Laboratory at Gaithersburg, MD.     
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Figure 5‐11:   (a) The  in‐PBS 2nd‐peak resonance spectra after 80 (dash‐dot‐dot  line) and 180
(solid line) min in PBS and (b) the in‐PBS 2nd‐peak resonance frequency versus time. As can be
seen, the resonance spectrum was stable with time without degradation of the Q value  (a)
and the resonance frequency was stable with time with a standard deviation of 75 Hz.  
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tubing. The PEMS  is positioned along the center  line of the channel, and oriented with 
the  faces  tangential  to  the  flow.  The  principle  of  using  the  flow  cell  is  to  bring  the 
antigens  in  contact  with  the  PEMS  in  a  manner  that  can  increase  the  selectivity, 
sensitivity and reduce the time required for detection.   This  is achieved by maintaining 
laminar flow.  When the calculated Reynolds Number (Re) for a particular system is less 
than 2000, the fluid flow is termed ‘laminar,’ while when the Re exceeds 2000, the flow 
is  termed  ‘turbulent.’273    Laminar  flow,  as  the  name  suggests,  is  a  type  of  fluid  flow 
where  the  fluid  in  motion  is  characterized  by  adjacent  layers  that  share  common 
velocities and pressures.  The important aspect of laminar flow is that the properties of 
fluid velocity and pressure vary continuously as one moves  from  the wall of  the  flow, 
through the center of the channel and to the far wall.  As such, mathematical equations 
can be derived to predict the fluid flow properties at given points in space based on the 
fluid’s  physical  properties,  volumetric  flow  rate  and  the  geometry  of  the  channel 
through which the fluid is flowing. 
 
Figure 5‐13:  (a) a schematic representation of the flow cell used in detection.  (b) a 
schematic  represents this two dimensional flow channel and velocity profile as viewed from 
above. The figures were adopted from the dissertation of John Paul McGovern.12 
h
L 
98 
 
Re  is a function of the density, ρ, dynamic viscosity, μ, average velocity of the fluid, ݒҧ, 
and the characteristic length of the channel in which the fluid is flowing, D,  according to 
the following equation:273 
ܴ݁ ൌ  
ߩܦݒҧ
ߤ
            ሺ5.2ሻ 
The characteristic  length of a fluid flow channel  is  its width  if  it  is rectangular  in cross‐
section or its diameter if it is circular in cross‐section.  The average velocity of a fluid in a 
channel or duct is given by:12 
ݒҧ ൌ
ܳ
ܣ
            ሺ5.3ሻ 
where Q is the volumetric flow rate of the fluid, and A is the cross‐sectional area of the 
fluid flow channel.   As a result of the flow being  laminar and the depth of the channel 
being at least as large as the width, the following two dimensional equation for laminar 
flow velocity profiles will prove immensely useful:273 
ݒሺݖሻ ൌ  
3
2
ݒҧ ቆ1 െ ൬
2ݖ
݄
൰
ଶ
ቇ               ሺ5.4ሻ 
This  equation  provides  the  fluid  velocity,  v,  as  a  function  of  distance,  z,  from  the 
centerline of the channel, where h is the total width of the flow channel and, again, ݒҧ, is 
the average  fluid  flow speed  in  the channel.   Upon examination of  this equation, one 
can see that the velocity profile of a fluid flowing in a channel is parabolic in nature and 
that it diminishes to zero at the walls of the channel.  The fact that velocity diminishes to 
zero at the wall of a fluid flow channel holds for both laminar and turbulent flows and is 
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referred  to as  the  ‘no‐slip’ condition.273     Figure 5‐13  (b) schematically  represents  this 
two dimensional flow channel and velocity profile as viewed from above.  In  this  figure, 
we see that z=0 is defined as the center of the channel and that the flow velocity profile 
is symmetric about this point.  Additionally, we see that vmax occurs at the center of the 
channel,  where  the  fluid  velocity  at  the  center  of  the  channel  is  defined  as:12 
ݒሺ0ሻ ൌ
3
2
ݒҧ ൌ ݒ௠௔௫           ሺ5.5ሻ 
Detection Results 
For  E.  coli  detection,  the  detection was  carried  out with  the  cantilever’s  two 
faces  tangential  to  the  flow,  at  a  flow  rate  of  0.5 mL/min  for  30 min,  and  the  total 
volume of the flow cell is 1 mL.   After each detection, the E. coli was released from the 
cantilever surface by flushing with a pH=2.5 glycine/HCl solution. Following the release 
with a pH=2.5 glycine/HCl solution, the PEMS was then exposed to an E. coli suspension 
of a different concentration ready for another detection. A MTMS‐insulated PEMS could 
be  reused  for  detection  up  to  five  to  six  times  by  glycine/HCl  release.  After  5‐6 
detections, the PEMS can be regenerated by cleaning and re‐insulation with MTMS.  In 
Figure  5‐14  (a),  the  resonance  frequency  shift  versus  time  obtained  with  E.  coli 
suspensions of various  concentrations  is plotted. As  can be  seen, at 106, 104, 103, 102 
cells/ml, resulted in a resonance frequency shift of 1600, 1300, 600, and 200 Hz at t = 30 
min, respectively. Clearly, all resonance frequency shifts were well above the standard 
deviation  of  75 Hz  in  PBS  and  the  large  resonance  frequency  shift  correlated with  a 
higher concentration. A summary of the resonance frequency shift at t = 30 min versus 
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concentration is shown in Figure 5‐14 (b). Note that the present concentration detection 
limit of 100 cell/mL in less than 1 mL of liquid should be sufficient to detect E. coli well 
below its infection dosage,36 which is less than 700 cell/mL as marked by the open circle 
in Figure 5‐14 (b). Also shown is the concentration sensitivity of commercial raptors39 by 
the open square. As can be seen, the present electrically insulated PEMS also exhibited 
better concentration sensitivity than the commercial Raptors. It is also worth noting that 
in addition  to  the  sensitivity,  the present PEMS was  label‐free and detected  the  cells 
directly from the suspension while the commercial Raptors require fluorescent labeling. 
 
The mass change on the sensor surface was determined from SEM of the sensor 
surface after detection. For ease of SEM imaging, simulated sensor surfaces of identical 
gold  surface  immobilized with antibody using  the  identical procedures were prepared 
and  exposed  to  E.  coli  suspensions  of  various  concentrations  under  identical  flow 
conditions  as  in  the  detection.  The  SEM  images  of  the  simulated  sensor  surfaces 
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Figure 5‐14:  (a) Resonance frequency shift versus time during the detection of E. coli at 
various concentrations under the conditions of flow. (b) Δf30 versus concentration (open 
diamonds) where Δf30 was the resonance frequency shift at t = 30 min. The open circle 
indicates the infection dosage,36 and the open square indicate the concentration sensitivity 
of the commercial Raptor sensor.39 
a)  b)
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exposed to E. coli suspensions of 106 cell/ml and 104 cell/mL concentrations for 30 min 
are shown  in Figure 5‐15 (a) and (b), respectively. By cell counting on the SEM  images 
and by averaging over 320 cells and 2.3×104 μm2 in area, we determined that the mass 
change per unit area on the sensor surface was, Γ = 1 × 10‐6 g/cm2 after the exposure to 
the  106  cell/mL  suspension  for  30  min.  With  the  dimension  described  above,  we 
obtained  Δm =  ΓLw = 6 × 10‐9 g. With  Δf =  ‐1650 Hz after 30 min  in 106 cells/mL, we 
obtained Δm/Δf  = ‐3±2 × 10‐12 g/Hz. The same cell counting procedure was carried out 
over 1500 μm2 for the surface exposed to a 104 cell/mL suspension and yielded a mass 
sensitivity Δm/Δf = ‐2±2 × 10‐12 g/Hz. Although the coverage of the surface exposed to 
the  104  cell/mL  suspension  was  much  lower  than  that  exposed  to  the  106  cell/mL 
suspension  the  obtained  ‐2±2  ×  10‐12  g/Hz mass  detection  sensitivity was  consistent 
with  the  ‐3±2  ×  10‐12  g/Hz  obtained  at  106  cell/Hz.  Note  that  this  experimentally‐
obtained  Δm/Δf  was  more  than  two  orders  of  magnitude  more  sensitive  than  the 
(Δm/Δf)mass = ‐3 × 10‐10  g/Hz obtained by considering only the mass loading effect using 
(Δm/Δf)mass = ‐2Me/f   where f = 192 kHz was the resonance frequency and Me = 0.234 
(ρntn+ρptp)wL  the  effective mass  of  the  PEMS.
22  The  observation  of more  than  two 
orders of magnitude enhancement in the present sensor was similar to the observations 
in other PEMS systems42,154,194,197 and was attributed to the adsorption‐induced surface 
stress effect, which  is believed to be a result of the change  in Young’s modulus due to 
domain switching.2  
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It  is  of  interest  to  note  that  the  fluctuations  in  the  resonance  frequency  shift 
versus  time  increased with  an  increasing  concentration. The  increased  fluctuations  in 
the  resonance  frequency shift with  time at higher concentrations  indicated  that  these 
fluctuations were probably related to binding events as the background fluctuations at 
lower  concentrations  due  to  the  noise  of  the  instrument  were  much  lower.  The 
concentration‐related fluctuations may be due to the relaxation of the binding‐induced 
surface stress mentioned above. Similar  increased  fluctuations  in resonance  frequency 
shifts  were  also  observed  in  detections  of  other  biological  systems  by  piezoelectric 
4 μm (a) 
4 μm (b) 
Figure 5‐15:  SEM micrographs of E. coli cells captured on the simulated sensor surface after 
exposed to suspensions of (a) 106 cells/ml and (b) 104 cells/ml for 30 min. The area in both 
images is 875 μm2.  Note that in the images there is a small amount of residual salt from the 
saline buffer which could not be completely removed. 
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microcantilevers.46,188  Careful  observations  of  the  fluctuations  in  the  resonance 
frequency  shift may also  serve as another  “signature of detection”  in addition  to  the 
absolute resonance frequency shift. 
In  summary,  the MTMS  coating  scheme  examined  in  this  study  was  able  to 
electrically insulate the PMN‐PT/Sn PEMS and maintain a Q value of 50 in PBS for in‐situ 
all‐electrical bio‐detection. The MTMS‐insulated PMN‐PT/Sn PEMS 725 μm long, 750 μm 
wide  exhibited  a mass detection  sensitivity  of  ‐3±2 ×  10‐12  g/Hz  and  a  concentration 
sensitivity of better than 100 cells/mL in less than 1 mL of liquid in E. coli detection. 
5.5 Insulation using 3‐Mercaptoproplytrimethoxysilane 
In  this  case  study  (PbMg1/3Nb2/3O3)0.63‐(PbTiO3)0.37  (PMN‐PT)/Sn  and  lead 
zirconate  titanate  (PZT)/glass  PEMS  were  coated  with  3‐MPS  by  a  simple  solution 
method to electrically insulate the PEMS for in‐water applications. In contrast to earlier 
MTMS  insulation  coating,  the  MPS  coating  is  double  sided    and  the  receptor 
immobilization on  the sensor surface  is achieved by directly bonding  to  the sulfhydryl 
group  in  the  MPS  through  a  heterobifunctional  linker,  sulfosuccinimidyl‐4‐(N‐
maleimidomethyl)cyclohexane‐1‐ carboxylate (sulfo‐SMCC). 
5.5.1 PEMS construction 
Two PEMS were used  in  this  study. A  lead  zirconate  titanate  (PZT)/glass PEMS 
was used for the initial testing. The PZT/glass PEMS consisting of a PZT layer (T105‐H4E‐
602, Piezo System, Cambridge, MA) 127 m thick, 0.7 mm long, 1.4 mm wide bonded to 
a 150 m thick glass layer (Fisher Scientific, Pittsburgh, PA) using a nonconductive epoxy 
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(Loctite, Rocky Hill, CT) with a 2.2 mm long glass tip. In the following section, this PEMS 
will be referred to as PEMS‐A. PEMS‐B  is a PMN‐PT/Sn PEMS was 560 m  long, 720m 
wide consisting of a 8 m thick PMN‐PT layer bonded to a 6 m thick tin layer. PEMS‐B 
was constructed  in  the same manner  that  the PMN‐PT/Sn PEMS was produced  in  the 
previous  section  for MTMS  insulation.   An  optical micrograph  of  the  PZT/glass  PEMS 
(PEMS‐A) and that of the PMN‐PT/PEMS (PEMS‐B) are shown in Figures 6‐16(a) and (b). 
 
5.5.2 MPS Deposition 
For the  initial MPS deposition, the PEMS was first cleaned  in a diluted (1:100  in 
water) piranha solution at 20° for 1 min followed by soaking in a 40 mM MPS solution in 
ethanol covered with paraffin film for 4 hr and rinsing with de‐ionized (DI) water. They 
were  then  soaked  in a 0.01 M NaOH  solution overnight  for  cross‐linking,  followed by 
soaking  in DI water  for  1  hr  and  overnight  vacuum‐oven  drying  (Model  1400E,  VWR 
International)  at  762  mm  Hg  to  conclude  the  first  MPS  coating.  For  each  of  the 
subsequent MPS depositions,  they were  soaked  in  a 40 mM MPS  solution  in ethanol 
(a) 
1 mm 
(b)
500 μmFigure 5‐16:  An optical micrograph of (a) PEMS‐A, a 0.7 mm long, 1.4 mm wide PZT/glass PEMS with a 2.2 mm long glass tip. And (b) PEMS‐B, a 560μm long, 720μm wide PMN‐PT/Sn 
PEMS used in this case study. 
(a) 
1 mm 
(b) 
500 μm 
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titrated to pH=4.5 with acetic acid and covered with paraffin  film  for 2 hr  followed by 
soaking in DI water for one hour and overnight vacuum‐oven drying at 762 mm Hg.  This 
procedure was repeated two times to give a total of 3 MPS depositions. 
 Thickness Characterization 
To investigate the thickness of the MPS coating, MPS was deposited on the gold 
electrodes  of  a  10‐MHz  QCM  using  the  procedures  described  in  the  experimental 
section. The initial resonance frequency of the QCM was recorded before MPS coating. 
After each MPS deposition, the resonance frequency of the QCM was measured. From 
the resonance frequency shift, ΔfQCM, which was the difference of the QCM’s resonance 
frequencies with  and without  coating,  the  total  coating  thickness was  then  deduced 
using  the  Sauerbrey  equation139    (equation  5.1) where  f  =  10 MHz was  the  natural 
resonance  frequency of  the QCM, Gq = 2.947×1011 dyne/cm2 and ρ = 2.648 g/cm3  the 
shear  modulus  and  density  of  the  QCM,  respectively.    The  resultant  total  coating 
thickness  versus  number  of  depositions  is  shown  in  Figure  5‐17  where  the  term 
“deposition” is as defined in the previous section. The slope as determined by the least 
square  fit was 7±1 nm/deposition.   From the result shown  in Figure 5‐17  (a), the MPS 
coating  on  both  PEMS‐A  and  PEMS‐B,  which  consisted  three  MPS  depositions  was 
estimated to be 21±3 nm.   
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After  three  layers  of MPS were  deposited  on  the  surface  the  etching  rate  in 
diluted  piranha  is  quantified  using  a  QCM  as  depicted  in  Figure  5‐17  (b).    Piranha 
solution  at 20ºC is used at the etching solution and dilutions in deionized water ranging 
from  full  strength  to  1:106  dilution  are  prepared.  The  initial  resonant  frequency  is 
recorded,  and  the  subtracted  from  the  resonant  frequency  of  the QCM  after  it  has 
soaked  in a diluted piranha solution for 1 min.   The frequency shift  is used to calculate 
the  thickness  of  MPS  removed  after  exposure  to  the  etching  solution  through  the 
Sauerbrey Equation.139  The results show that a constant etching rate of .5 nm/min can 
be achieved using a dilution of 1:104.  However, above dilutions 1:1000, the etching rate 
increases  linearly with the dilution on a  log10 scale. The  importance of this result  is for 
the reuse of the PEMS after  it has been used for detection.   After detection, the PEMS 
can be submerged in 1:1000 diluted piranha solution for 2.5 min to remove ~3.75 nm of 
MPS, which will also  remove  the  receptors  immobilized on  the PEMS.   After  the  layer 
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Figure 5‐17:  (a) thickness quantification per each 2 hour deposition of MPS (b) the etching 
rate of diluted piranha solution on MPS layers 
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was removed an 1 hr MPS deposition was applied to the PEMS to redeposit the ~3.75 
nm, which was removed to facilitate resurfacing. 
 5.5.3 Retention of Spectrum and Peak Stability 
To  examine  the  electrical  insulation  property  of  the MPS  coating,  the MPS‐
coated PEMS were submerged in a PBS solution. The resultant resonance spectra of the 
MPS‐coated PEMS‐A and those of the MPS‐coated PEMS‐B are shown in Figures 5‐18 (a) 
and (b), respectively as phase angle versus frequency plots both in air (dashed lines) and 
in PBS  (solid  lines). As can be seen both PEMS‐A and PEMS‐B  retained  two  resonance 
peaks  in  PBS,  the  first  and  the  second  flexural  peaks  in  the  case  of PEMS‐A  and  the 
second and the third flexural peaks in the PEMS‐B case. Note that in Figure 5‐18 (b), the 
peaks near 120 KHz and 160 KHz are not  flexural modes according  to our  theoretical 
analysis  and  therefore  are  not  considered  in  the  present  analysis.  The  reduced 
resonance peak  intensities and resonance  frequencies  in PBS were respectively due to 
the viscous damping and the mass of the liquid that moved in phase with the PEMS.268 
For the PEMS‐A the Q value was 33 in air and 41 in PBS as shown in Figure 5‐18 (a) and 
for PEMS‐B, the Q value was 127 in air and 55 in PBS, as shown in (b).  
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To assess how stable the spectra were in PBS, the resonance peak frequencies of 
MPS‐coated PEMS  in PBS were monitored  for 3 hr.  Figure 5‐19  shows  the  resonance 
frequency of both PEMS‐A and PEMS‐B versus time over the 3‐hr period.  As can be seen 
the resonance frequency of both PEMS‐A and PEMS‐B remained stable throughout the 
3‐hr  period.    PEMS‐A  displayed  a  standard  deviation  of  about  21  Hz,  and  PEMS‐B 
displayed  a  standard  deviation  of  13  Hz  throughout  the  3‐hr  period.    These  results 
indicate that the resonance frequency of the PEMS are stable  in PBS solution, and can 
be used to monitor detection in PBS solutions with a background noise no larger than 21 
Hz. 
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Figure 5‐18:  Phase angle versus frequency resonance spectra of (a) PEMS‐A and (b) PEMS‐B 
when in air (dashed line), and when submerged in a solution of PBS (solid lines). 
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5.5.4 Immobilization 
Sulfo‐SMCC was used as the bi‐functional linker for protein immobilization on MPS. The 
protein used  for this study  is an engineered antibody  fragment, known as single chain 
variable  fragment  (scFv)240‐242,274  synthesized by Greg Adams at  the Fox Chase Cancer 
Center specific to HER2.   
Figure 5‐20 illustrates the immobilization of a receptor to the MPS surface using 
SMCC.    First,  the  scFv was  linked  to  sulfo‐SMCC  by mixing  500  μL  of  600  nM  scFv 
solution with 1 mL of 5 mM sulfo‐SMCC solution for 1 hr for the NHS‐ester in the sulfo‐
SMCC  to  react with  the primary  amine of  the  scFv. Unreacted  sulfo‐SMCC molecules 
were  then  removed by  repeating microcentrifugation at 4000 RPM with a 10kD  filter 
(Millipore)  for  four  times. The MPS‐coated PEMS was  then  soaked  in  the  sulfo‐SMCC‐
linked scFv solution for 1 hr to  immobilize the scFv on the MPS coating surface via the 
reaction of the maleimide of the sulfo‐SMCC with the sulfhydryl of the MPS. 
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where Δfcant and Acant were the resonance frequency shift and the area of the cantilever.  
Given  that  the  surface  area  of  PEMS‐A  and  PEMS‐B were  8×10‐6 m2  and  7×10‐7 m2, 
respectively, the total mass of the adsorbed SMCC‐linked scFv on PEMS‐A and PEMS‐B 
were 5.6×10‐8 g and 5.0×10‐9 g, respectively. With Δf = 1100, and 600 at t = 30 min from 
Figure 7,  this  leads  to  a mass detection of  Δm/Δf= 5×10‐11  g/Hz  and 8×10‐12  g/Hz  for 
PEMS‐A and PEMS‐B,  respectively,  consistent with  the  sensitivities of PEMS of  similar 
dimensions.46,47,187,192  
 
5.5.5 Detection of White Spot Syndrome Virus 
As  E.  coli  was  used  to  demonstrate  the  detection  using  an MTMS  insulated 
PEMS, White spot syndrome virus  (WSSV) was used  to demonstrate detection using a 
MPS  insulated  PEMS.    WSSV  is  a  widespread  viral  pathogen  that  attacks 
shrimp,275crabs,276  and  lobster277  as  well  as many  other  crustaceans.278   WSSV  was 
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Figure 5‐21:  Resonance frequency shift vs time for scFv immobilization using PEMS‐A 
(squares), PEMS‐B (triangles), QCM (circles), and a control (PBS on QCM) (dashed line) 
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originally called a baculovirus based on its cylindrical morphology and on the histological 
lesions  that  resemble  those  of  “non‐occluded”  baculoviruses.279    However,  the  large 
circular double  stranded DNA of  roughly 300  kbp has no  significant homology  to  any 
known virus and as a result   a new genus (Whispovirus) and species (Nimavirida) were 
defined.280 The WSSV virion  is an enveloped particle of approximately 275 by 120 nm 
with  a  cylindrical  shape,  nucleocapsid  (300  by  70  nm) with  periodic  striations  and  a 
thread‐like  extension  at  one  end  of  the  virion.281    Transmission  Electron Microscope 
(TEM) images are presented in Figure 5‐27 at the end of this chapter 
WSSV background 
Transmission of the virus  is rapid (less than 36 hr282)   and   mortality rates have 
reached  100%  in  as  little  as  1 week  following  infection.276   A method  to  control  the 
spread  of  this  virus  has  not  been  found,  and  as  a  result  an  efficient  assay  for  early 
detection of  the  WSSV is warranted.  Clinical signs of WSSV include a sudden reduction 
in  food  consumption,  lethargy,  loose  cuticle  and often  reddish discoloration,  and  the 
presence of white spots of 0.5 to 2.0 mm in diameter embedded in the shrimp cuticle at 
the late stages of infection. However, diagnosis for WSSV infection cannot be based on 
the gross signs of white  inclusions  in the cuticle because   similar white  inclusions have 
been observed  in  bacterial infections of the cuticle in the absence of WSSV infection.283   
So  far, molecular methods  using  polymerase  chain  reaction  (PCR)  have  been 
developed to detect WSSV.  The method described by Lo and colleagues is the standard 
used by  the  International Organization  for Animal Health, and  the  importance of  this 
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qualitative  study  was  to  verify  the  primer  sets.284    Real  time  and  one  step  PCR 
procedures have been developed, where real time nested PCR tests have been shown to 
be superior to one‐step PCR tests.285   Real time PCR tests have demonstrated that they 
can reliably detect approximately 10–50 virions per reaction test vial (200 μl).285   One‐
step  nested PCR tests for the presence of WSSV in small samples of very lightly infected 
post  larvae  can  often  lead  to  false  negative  test  results.286,287  Thus  it  is  now 
recommended  that post  larvae screening  for WSSV be carried out using a nested PCR 
test with a sensitivity of less than 100 virions per PCR reaction vial and using a template 
DNA extract from samples of 300 PL adjusted to approximately 150 ng total DNA (never 
exceeding 300 ng) per reaction vial.288 
In addition to PCR tests,  immunological tests such as ELISA and SPR techniques 
been examined.   The major advantages of  these  techniques are  that  the antigen does 
not need  to be purified prior  to use  and  that  the  assays  are  very  specific.  The  ELISA 
method  provided  the  first  rapid  and  specific  test  for  the  detection  of  epizootic 
haematopoietic necrosis virus  (EHNV)  in  cultured and  clinical material and  the  results 
indicated  that  the  limit  of  detection  is  400  virus  particles  in  50  μL  of  sample.289  
Subsequently SPR has demonstrated twenty times the sensitivity of ELISA.290 
PEMS consisting of a highly piezoelectric  layers   have successfully been used  in 
detection of bacteria,35,48,187,188 Her2,204 spores,191,192 poisonous vapors21 and humidity2 
with  a  sensitivities  exceeding  of  10‐16  g/Hz.194   When  compared  to  the  sensitivity  of 
ELISA, 0.1 ng/μL,291 and SPR, 2.5 ng/mL290 for WSSV, the piezoelectric cantilever should 
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display adequate or better sensitivity as a result of the  limit of detection for a specific 
antigen in a mixed protein solution has been demonstrated to  be 5 ng/mL in less than 3 
mL.  In this section the detection of the WSSV and the isolated nucleocapsid is described 
using  the PEMS  immobilized with  the Anti‐VP28  and Anti‐VP664  respectively.281    It  is 
also  demonstrated  that  the  PEMS  is  a  viable  alternative  to  the  previously  discussed 
techniques because it has the capability to detect the presence of WSSV in real time, in 
situ, label free with minimal to no sample preparation. 
PEMS  
The PMN‐PT/Cu piezoelectric microcantilever sensors  (PEMS) were constructed 
from  freestanding PMN‐PT  films of 8 μm  in thickness. The procedure  for  fabrication  is 
identical  to  the  one  presented  in  Chapter  3.    An  image  of  the  finished  cantilever  is 
presented  in Figure 5‐22 along with  the  spectra under  three different conditions. The 
dimensions  are  0.715 mm  in  length  by  0.485 mm  in width.    Figure  5‐22  depicts  the 
spectrum of one of the PEMS used in this study.  The x‐axis depicts the frequency in kHz, 
and the y‐axis is the phase angle in degrees.  The spectrum is presented before and after 
insulation  in  both  air  and  PBS.    The  figure  also  depicts  an  optical micrograph  of  the 
PEMS.   
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Insulation 
The  procedure  for  insulation  of  the  PEMS  was  slightly modified  in  order  to 
extend the life of the device.  PEMS was first soaked in a diluted (1:100 in water) piranha 
solution at 20°C for 1 min to clean the gold surfaces. Next, the PEMS was submerged in 
0.1 mM  solution of MPS  in ethanol292 as  it had been demonstrated  to provide better 
insulation on gold and copper surfaces than the previously explained procedure.   After 
30 min, the cantilever was dried in a vacuum‐oven (Model 1400E, VWR International) at 
762 mm Hg overnight.   Next, the PEMS was submerged  in a 1 volume percent solution 
of MPS and ethanol titrated to a pH 4.5 with acetic acid.   The solution was covered to 
prevent ethanol evaporation, and the cantilever was allowed to soak for 36 hr with the 
solution being changed every 12 hr.   The cantilever was  then dried  for overnight  in a 
vacuum‐oven  (Model 1400E, VWR  International) at 762 mm Hg, and  then  rinsed with 
ethanol.  Based upon our previous results we estimated the thickness of the MPS layer 
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Figure 5‐22:  The above figure displays the spectrum of the PEMS prior to insulation, after 
insulation, and fully submerged in PBS.  An optical micrograph of the PEMS used in the 
detection for WSS virus is also displayed.  The dimensions are 0.725 mm by 0.490 mm. 
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to  be  250  nm  thick.      The  reason  for  depositing  thicker  layers  was  it  had  been 
demonstrated to extend the lifetime of the cantilever.  Figure 5‐23 depicts the spectrum 
of a PEMS that has been used fifteen times.  The spectrum progressively degraded with 
each  use,  however  if  the  peaks  retained  a  Q  value  of  at  least  20  than  it  was  still 
functional.  Previous experience prior to using this procedure allowed PEMS to be used 
up to only five times.   
 
Immobilization 
Sulfo‐SMCC is used to tether the VP28 antibody to the surface of the cantilever.  
First, the antibody was linked to sulfo‐SMCC using a 1 mL solution 1 μM antibody and 80 
μM  sulfo‐SMCC  for  2  hr  at  4°C.    The  NHS‐ester  in  the  sulfo‐SMCC will  react with  a 
primary amine of the antibody. Unreacted sulfo‐SMCC molecules were then removed by 
repeating microcentrifugation at 6000 RPM with a 10kD filter (Millipore) three times.  
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Figure 5‐23:  Depicts the spectrum of the cantilever shown in figure 5‐17 after fifteen uses.  
The quality factor the length mode has slightly degraded, but it is still fuctional. 
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The  MPS‐coated  PEMS  was  then  soaked  in  the  sulfo‐SMCC‐linked  antibody 
solution  with  5  mM  ethylenediaminetetraacetic  acid  (EDTA)  (Pierce)  for  2  hr  to 
immobilize the scFv on the MPS coating surface via the reaction of the maleimide of the 
sulfo‐SMCC with  the sulfhydryl of  the MPS. Following  the antibody  immobilization  the 
cantilever  is submerged 30 mg/ml BSA solution  in PBS.   The purpose of  this step  is  to 
block the sites on the PEMS surface to which viruses can nonspecifically bind. 
Peak Acquisition 
The peaks are acquired with an impedance analyzer (Agilent), and recorded with 
a computer using HPVEE software.  The amplitude of the driving signal is 0.1 V, and 801 
points are collected for any  individual range.   The range  is set so that the resolution of 
the points  is 30 Hz.    The maximum position of  the peak  is determined by  fitting  the 
points through a function y = ax2 + bx + c.   The number of points used to perform this 
reconstructed  curve  will  vary  depending  up  the  Q  value  of  the  peak,  but  in  this 
particular case 300‐400 points were used depending upon the cantilever.  The maximum 
of the reconstructed peak is solved by taking the derivative of the function and setting it 
equal to zero. 
Detection Protocol 
It  is our previous experience that the resonance peak to be monitored can drift 
with  time  after  being  conjugated  and  submerged  in  PBS.    The  peak  can  upshift, 
downshift, oscillate, or degrade for periods that on average last for 2 hr (as short as 20 
min  and  as  long  as  6  hr).    The  stabilization  has  been  observed  in  other  resonator 
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detection systems293 and the stabilization noise can be attributed to changes in ambient 
conditions  such  as  temperature.294    Changes  in  temperature  occur  in  the  present 
experiment due  to  the  solutions being  stored had been either  refrigerated or  frozen.  
The qualification of peak stabilization is that the standard deviation should be less than 
200 Hz.   If the peak degrades by changing shape then the cantilever cannot be used  in 
detection.   Once  the  signal  had  stabilized  in  the  flow  cell,  10  additional minutes  of 
background  was  recorded.    After  10  min,  a  concentrated  solution  of  virus  or 
nucleocapsid in PBS was spiked into the flow cell.  The fluid was circulated at 1 mL/min 
tangential to the surface of the cantilever for 1 hour.  The total volume of the flow cell 
was 6 mL. 
Whole WSSV Detection 
A 10 minute baseline was recorded to ensure that the frequency response was 
due  to  detection,  and  not  background  noise.   At  t=11 minutes,  stock  solution  of  109 
virus/mL  was  diluted  and  centrifuged  to  reduce  the  volume  to  ensure  that  each 
injection was 60 μL.   The volume of the flow cell was 6 mL so the concentration of the 
injection was reduced by a factor of 1000 during detection.   For example, for the dose 
response  curve  105  virus  per  mL,  60  μL  of  a  solution  containing  108  virus/mL  was 
injected  into  the  flow  cell.    The  shift  in  frequency was  normalized  by  the  resonant 
frequency of the peak used in detection.  The dose response for concentrations ranging 
from 105 virus/mL to 50 virus/mL is presented in Figure 5‐24.   
119 
 
 
  Figure 5‐24 depicts  the normalized  frequency shift  (Δf/f) as a  function of  time. 
The  normalized  frequency  shift  is  used  because  cantilevers  with  different  resonant 
frequencies were used in the dose response experiments. The initial resonant frequency 
was calculated by averaging the values for the first 15 min.  Similarly, the final resonant 
frequency was  calculated by  averaging  the  last 15 min of detection.   The normalized 
frequency  was  calculated  by  dividing  the  shift  in  resonant  frequency  by  the  initial 
resonant frequency, and the data was tabulated in Table 5‐2.  The limit of detection for 
the whole virus was 100 particles/mL. 
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Figure 5‐24:  Demonstrates the dose response of the PEMS for the whole WSSV. 
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WSSV Nucleocapsid Detection 
A 10 minute baseline was recorded to ensure that the frequency response was 
due  to  detection,  and  not  background  noise.   At  t=11 minutes,  stock  solution  of  109 
nucleocapsid/ml was  diluted  centrifuged  to  reduce  the  volume  to  ensure  that  each 
injection was 60 μl.   The volume of the flow cell was 6 mL so the concentration of the 
injection was reduced by a factor of 1000 during detection.  The shift in frequency was 
normalized by the resonant frequency of the peak used in detection.  The dose response 
for concentrations ranging from 105 virus/mL to 50 virus/mL was presented in Figure 5‐
25.   
Virus  concentration 
(virus/mL) 
Resonant Frequency 
(kHz) 
Change in Frequency (kHz) (average from 
t= 55 to 70)  Δf/f 
105  660  2.8  0.00424 
104  843  1.74  0.00206 
103  834  0.66  0.000791 
102  774  0.27  0.000349 
50  788  0  0 
Table 5‐2:  Values used to calculate the normalized frequency shift for the whole WSSV 
detection experiments. 
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Figure 5‐25 depicts  the normalized  frequency shift  (Δf/f) as a  function of  time. 
The normalized  frequency shift was used here even  though  the same PEMS was used 
throughout in order to be consistent with the dose response experiments for the whole 
virus. The initial resonant frequency was calculated by averaging the values for the first 
15 min.   Similarly, the final resonant frequency was calculated by averaging the  last 15 
min  of  detection.    The  normalized  frequency was  calculated  by  dividing  the  shift  in 
resonant  frequency  by  the  initial  resonant  frequency,  and  the  data was  tabulated  in 
Table 5‐3. 
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Figure 5‐25:  The dose response of the PEMS for the WSSV nucleocapid. 
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Summary of WSSV detection 
Label free, in situ selective detection of WSSV was carried out in real time in less 
than  1  hr  using  PEMS.    PEMS  demonstrated  a  limit  of  detection  of  100  virus  or 
nucleocapsid per mL.  Based upon these results, the PEMS has demonstrated to be five 
times more  sensitive  than PCR,285 eighty  times more  sensitive  than ELISA289, and  four 
times more  sensitive  than  the  SPR.290    From  Figure  5‐26,  it  is  clear  that  the  average 
normalized  frequency  shift  Δf/f  is  slightly  larger  (on  average  1.7±0.4  times)  for  the 
nucleocapsid  than  the whole  virus  particle.   Although  the  signal  is  larger  it  does  not 
provide any further sensitivity in regards to the limit of detection.  
Nucleocapsid 
concentration 
(virus/mL) 
Resonant  Frequency 
(kHz) 
Change  in  Frequency  (kHz)  (average  from 
t= 65 to 70)  Δf/f 
105  650  3.5  0.00539 
104  640  1.67  0.00261 
103  650  1.17  0.0018 
102  655  0.440  0.000672 
50  665  0  0 
Table 5‐3:  Values used to calculate the normalized frequency shift for the nucleocapsid WSSV 
detection experiments. 
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 This  can  potentially  be  explained  by  using  the  TEM  images  of  Tsai  and 
colleagues,281 which demonstrated that the binding of the anti‐VP664 to the capsid was 
better than of the binding of anti‐VP28 to the whole virus using gold particles.  In their 
paper, they show that there were ~12 gold particles/whole virus using VP28 (Figure 5‐
27a) and ~21/ nucleocapsid  (Figure 5‐27b).   Using  these numbers, one can expect  the 
signal  for  the PEMS  for  the nucleocapsid  to be ~1.75X  larger  than  that  for  the PEMS 
used  in the detection of the whole virus. This  is consistent with the ratio of the signals 
from PEMS for the two cases. 
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Figure 5‐26:  The above figure compares the normalized frequency response for the PEMS 
during the detection of the WSSV and its nucleocapsid.  The data indicates the signal for the 
nucleocapsid is on average ~1.7X that for the whole virus. 
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5.6  Comparison of MTMS and MPS insulation  
To  summarize  the  results,  MPS  insulation  has  two  advantages  when  compared  to 
MTMS.    The  first  advantage  is  receptors  can  be  covalently  bound  directly  to  MPS 
insulation  through  the  thiol  group,  while  covalent  attachment  to  a  MTMS  is  more 
difficult.   As a result, the MPS  insulation can be used  for double‐sided  immobilization, 
while MTMS  insulation  is one‐sided.   The double‐sided  immobilization has the capacity 
to bind a larger number of antigens and thus should have lower limits of detection than 
single‐sided.   The second advantage of MPS  insulation  is  the  lower background noise.  
When comparing Figures 5‐19 and 5‐11 (b) it becomes clear that the standard deviation 
of the noise in PBS is three to four times smaller for an MPS insulated PEMS, than for an 
MTMS insulated PEMS.  Note the Q values of the peaks compared in Figures 5‐19 and 5‐
Figure 5‐27:  Depicts gold nanoparticles (GNP) bound to the whole virus and the 
nucleocapsid.  (GNP) conjugated with antibodies selective for VP28 will bind to the whole 
virus, and GNP conjugated with antibodies for VP664 will bind to the nucleocapsid. 
a)  b)
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11  (b) are 55 and 50 respectively, which  indicates  that  the  lower signal noise was not 
skewed by a factor other than the insulation performance.   
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Chapter 6 Detection of Her2 in Simulated Serum 
6.1 Overview 
In this study, a MPS‐coated PEMS was used to detect human epidermal growth 
factor receptor 2 (Her2, which is also known as ErbB‐2 and Her2/neu) in a mixed protein 
solution.  The goal of this study was to investigate PEMS for direct, rapid, label‐free, in‐
situ detection of Her2 at clinically relevant concentrations in mixed protein solutions. To 
selectively  identify  one  protein  (Her2)  from  a  solution  containing multiple  proteins  a 
single‐chain  variable  fragment  (scFv)  specific  to  Her2  was  covalently  bonded  to  the 
surface  of  the  PEMS.  The  results  are  published  in  the  journal  Review  of  Scientific 
Instruments.204  
6.2 Experimental Procedure 
6.2.1 PEMS  
Two PEMS were used  in  this  study. A  lead  zirconate  titanate  (PZT)/glass PEMS 
was used for the initial testing.   The devices were produced according to the procedure 
outlined  in Chapter  3, with  the  exception  that  the nonpiezoelectic  layer was  tin, not 
copper.    Tin was  plated  according  to  the  conditions  described  in  Chapter  5. Optical 
micrographs of the PZT/glass PEMS  (PEMS‐A) and that of the PMN‐PT/PEMS  (PEMS‐B) 
are shown in Figures 6‐1 (a) and (b).  Note these are the same cantilevers in Figure 5‐16. 
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6.2.2 Electrical Insulation 
For  electrical  insulation,  the  PEMS  were  first  cleaned  in  a  diluted  piranha 
solution followed by soaking in a 40 mM MPS solution in ethanol and rinsed. They were 
then  soaked  in  a  0.01 M NaOH  followed  by  rinsing with DI water  and  vacuum  dried 
(Model  1400E,  VWR  International)  at  762 mm  Hg.  For  each  of  the  subsequent MPS 
depositions, they were soaked  in a 40 mM MPS solution  in ethanol titrated to pH=4.5 
with acetic acid. This procedure was  repeated  two  times  to give a  total of  three MPS 
depositions.  
6.2.3 Her2 and anti‐Her2 scFv production 
  Both  the  Her2  ECD  and  scFv  were  prepared  by  Hedi  Simmons  at  Fox  Chase 
Cancer center.   The target Her2 extracellular domain (ECD) was expressed from stably‐
transfected HEK‐293 cells and purified using immobilized metal affinity chromatography 
(IMAC)  as  previously  described.295  The  anti‐Her2  scFv, H3, was  isolated  from  a  naïve 
human scFv phage display library using techniques as previously described.296 Her2 ECD 
(a) 
1 mm 
(b) 
500 μm 
 Figure 6‐1:  An optical micrograph of (a) PEMS‐A, a 0.7 mm long, 1.4 mm wide PZT/glass 
with a 2.2 mm long glass tip. And (b) PEMS‐B, a 560 μm long, 720 μm wide PMN‐PT/Sn PEMS 
n this study. 
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obtained  as  described  above  was  coated  onto  a  Maxisorp‐Immunotube  (NUNC, 
Denmark)  at  a  concentration  of  20  µg/mL  in  coating  buffer  (Bup‐H  carbonate 
bicarbonate buffer; Pierce) at 4°C, overnight.    scFv‐Phage  library  stock  (100 µL; 1.3 × 
1013  pfu/mL)  was  added  to  the  immunotubes  to  pan  (isolate)  anti‐Her2  scFv‐phage 
clones.   The H3 clone was  isolated  following  four  rounds of  selection, was  sequenced 
and subcloned  into  the pCyn expression vector. Soluble scFv were expressed  in E. coli 
TG1,  isolated  from  the  periplasmic  space  and  purified  by  Ni‐NTA  agarose  affinity 
chromatography  and  HPLC  on  a  Superdex75  column  (Pharmacia)  as  previously 
described.297 Final yields were 1‐2 mg of pure H3  scFv per  liter of expression  culture.  
Specificity for Her2 ECD was confirmed by SPR on a BIAcore 1000  instrument (BIAcore, 
Piscataway, N.J.) and by flow cytometry against Her2 overexpressing human tumor cell 
lines.  The  binding  kinetics  of  the H3  scFv  have  been measured  by  SPR  on  a  BIAcore 
instrument using recombinant Her2 bound to the CM5 sensor chip.  The scFv exhibits a 
ka of 1.8 × 105 (1/Ms), a kd of 6.0 × 10‐3 (1/s) and a KD 3.4 × 10‐8 M.  This is consistent 
with a moderately low affinity for the Her2 target antigen. 
6.2.4 Conjugation to PEMS 
Sulfo‐SMCC was used as the bi‐functional linker for scFv immobilization on MPS. 
First, the scFv was  linked to sulfo‐SMCC using a 1 mL solution 900 nM scFv and 5 mM 
sulfo‐SMCC for 1 hr.  The NHS‐ester in the sulfo‐SMCC will react with a primary amine of 
the  scFv.  Unreacted  sulfo‐SMCC  molecules  were  then  removed  by  repeating 
microcentrifugation  at  4000  RPM with  a  10kD  filter  (Millipore)  four  times.  The MPS‐
coated PEMS was then soaked  in the sulfo‐SMCC‐linked scFv solution with 5 mM EDTA 
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to procedures  from  scFv  immobilization, BSA blocking,  and Her2 detection,  at  a  flow 
rate of 0.5 mL/min. The results of this procedure are shown in Figure 6‐3(a) in the form 
of resonance frequency shift versus time. Initial data are from 12 min of PBS exposure. 
As can be seen, the resonance frequency of PEMS‐A was flat with normal fluctuations. 
This PBS period was followed with the SMCC‐linked scFv immobilization at t=12‐35 min 
in which the resonance frequency of PEMS‐A decreased with time, yielding a resonance 
frequency shift of roughly ‐1400 Hz at = 35min. After the scFv immobilization procedure, 
PBS was then flown for 8 min, again to show that the resonance frequency of PEMS‐A 
was stable with time in PBS. Between t = 43 min to 58 min, a solution of 10mg/mL BSA 
in PBS was flown in the flow cell to preemptively attached BSA to the sensor surface to 
minimize potential non‐specific BSA binding later in the Her2 detection in a background 
of  BSA. Note  that  the  resonance  frequency  shift  due  to  the  nonspecific  BSA  binding 
saturated at around t = 50 min, yielding a resonance frequency shift of ‐1200 Hz at t = 58 
min. The saturation of nonspecific binding of BSA was important to make sure that later 
when PEMS‐A was exposed to Her2 in a background of BSA, the nonspecific binding due 
to BSA was minimal.   Following  the BSA blocking, PEMS‐A was exposed  to  the  flow of 
PBS at t = 58‐65 min, which showed negligible resonance frequency shift confirming the 
stability  of  the  sensor.  PEMS‐A was  then  exposed  to  the  flow  of  a  230  μg/mL Her2 
solution  in a 1 mg/mL solution of BSA  in PBS at t = 65‐90 min over which time period 
PEMS‐A exhibited a resonance frequency shift of ‐950 Hz.   A final background check of 
flow of PBS containing 1mg/mL BSA was conducted during  t = 90‐100 min. As can be 
seen, no discernable resonance  frequency shift was observed. To show the stability of 
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the  resonance  peak,  resonance  spectra  of  PEMS‐A  at  various  time  during  the  above 
testing are shown  in Figure 6‐3(b). The peak shape and the Q values remained roughly 
constant  as  the  resonance  peak  frequency  varied  due  to  the  various  detection 
procedures during the period. While the noise level of PEMS‐A was about 200‐300 Hz as 
shown  in Figure 6‐3(a)  in 1 mg/mL BSA the signal for the resonant frequency shift was 
about 1100 Hz to have a signal to noise ratio of above 4. 
 
 6.4 Her2 dose response  
After demonstrating the real‐time nature of the detection of the PZT/glass PEMS, 
we turned our attention to the dose response sensitivity of PEMS. Because PEMS, made 
of  PMN‐PT  freestanding  film,  has  been  demonstrated  to  be more  than  an  order  of 
magnitude  more  sensitive  than  PEMS‐A266,  PEMS‐B  was  chosen  to  detect  Her2  at 
various  Her2  concentrations  with  a  background  of  1 mg/ml  of  BSA  .    Before  dose 
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Figure 6‐3:  (a) Resonance frequency versus time of PEMS‐A: PBS at t =0‐10 min, scFv 
immobilization at 10‐35 min, PBS rinsing at 35‐43 min, BSA blocking at 43‐57 min, PBS rinsing 
at 57‐65 min, and detection of Her2 at 0.1 mg/ml in background of 1 mg/ml BSA at 65‐90 min 
and (b) the resonance spectra at  t = 0 min, 35 min (after scFv immobilization), 57 min (after 
BSA blocking), and 90 min (after Her2 detection). Note that throughout the detection period, 
the shape of the resonance peak and the Q value remained constant. 
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response  experiments,  the  scFv’s  were  immobilized  on  PEMS‐B  surface  using  the 
procedures previously described. A PBS  flow across  the PEMS  surface  for 10 min was 
used to establish the background followed by BSA blocking in a flow of 10 mg/mL BSA in 
PBS until the resonance  frequency of PEMS‐B saturated (about 40 min).     PEMS‐B was 
then exposed  to a solution containing 1 mg/mL BSA and Her2  in one of  the  following 
concentrations: 50 ng/mL, 10 ng/mL and 5 ng/mL.   After each detection PEMS‐B was 
submerged  in a solution of   a 0.1 M glycine solution titrated to pH = 2.5 to release the 
bound  Her2  from  the  sensor  surface  followed  by  rinsing  PEMS‐B with  a  solution  of 
TWEEN‐20 (Promega Madison WI) and flowing PBS across PEMS‐B’s surface for 10 min. 
After  the  release,  PEMS‐B was  then  exposed  to  a  different  Her2  concentration  in  a 
background  of  1  mg/mL  of  BSA.  PEMS‐B  was  re‐functionalized  after  every  three 
detections  to  minimize  the  potential  degradation  of  the  sensor  from  the  potential 
damage of the scFv by the releasing solution.298 For each re‐functionalization, the PEMS 
surface was cleaned  in a 1:102 diluted piranha solution for 2 min followed by one MPS 
coating  in a 40 mM MPS  solution  in ethanol at pH=4.5 as described  in Chapter 5.   A 
summary  of  PEMS‐B’s  resonance  frequency  shift  versus  time  is  shown  in  Figure  6‐4, 
where each curve was the average of two  independent tests. As can be seen, PEMS‐B 
yielded a resonance frequency shift of 675±160, 150±36, 40±6 Hz at t = 50 min, for 50, 
10, 5 ng/mL Her2 concentrations, respectively. For the control experiment at 0 ng/mL of 
Her2, a PMN‐PT PEMS similar  to PEMS‐B with scFv  immobilized on  its surface,  further 
blocked with  BSA  as  described  above was  used  as  a  surrogate  PEMS.  The  result  of 
immersing  the  surrogate  PEMS  in  PBS with  1 mg/mL  BSA  over  time  is  shown  as  the 
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dashed line in Figure 6‐4. As can be seen, there was no net shift in resonance frequency 
with standard deviation of about 5Hz.  Clearly, the 40±6 Hz shift at t= 50 min at 5 ng/mL 
was well above the standard deviation of the control (±5 Hz) or that of the detection at 
5 ng/mL  (±6 Hz). The  reason  for  the  slow, almost  linear  response over  the 50 min of 
detection at this concentration was in part due to the low concentration of 5 ng/mL as 
well as the moderately low affinity (3.4 × 10‐8 M) of this scFv, It is also worth noting that 
the  noise  level  (standard  deviation)  was  considerably  higher  at  a  higher  Her2 
concentrations: 160, 36, 6 and 5 Hz at 50, 10, 5 and 0 ng/mL Her2. The same trend has 
been observed  in  in‐situ detection of other biological  systems,35,47,187,191,192  suggesting 
that  the  noise  during  detection  as  related  to  binding  of  the  antigen  to  the  sensor 
surface.  Furthermore, the noise level is clearly higher for PEMS‐A than PEMS‐B.  This is 
a direct  result of  the differences between  the Q‐values of  the peaks.   The Q‐value of 
PEMS‐B, which was  around  90, was  almost  three  times  higher  than  that  of  PEMS‐A, 
which was about 30.  This was likely due to the different ways of making them: PEMS‐B 
was cut using a wire saw while PEMS‐A was cut by hand.   The higher precision cutting 
allows  for  fewer  imperfections  in  the geometry of PEMS‐B,  resulting  in  sharper peaks 
and a better Q value.   
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6.5 Conclusion of Simulated Serum Experiments 
  With  antibody  fragments,  scFv,  covalently  bound  on  the MPS  insulation  layer 
surface using a bifunctional linker, SMCC, the PEMS demonstrated all‐electrical,  direct, 
in‐situ,  label‐free detection of a cancer antigen, Her2  in a PBS with a background of 1 
mg/mL  of  BSA. Using  PEMS‐B,  a  560  μm  long,  720  μm  PMN‐PT/Sn  PEMS, Her2 was 
detected at a concentration of 5 ng/mL.  
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Figure 6‐4:  Resonance frequency shift versus time of PEMS‐B at 5, 10, and 50 ng/mL of Her2 
in a background of 1 mg/mL BSA.  All results were the average of two independent detections 
with frequency shifts of 675±160, 150±36, 40±6 Hz at t = 50 min, for 50, 10, and 5 ng/mL 
Her2 concentrations, respectively. The control experiment at 0 ng/mL of Her2 (dashed line) 
was obtained with a surrogate PMN‐PT PEMS similar to PEMS‐B. As can be seen, the 
surrogate PEMS 0±5 Hz at t= 50 min at 0 ng/mL of Her2 
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Chapter 7 Detection of Her2 in Serum using Longitudinal Extension Mode 
7.1 Overview 
Detection of Her2  in Fetal Bovine Serum (FBS) was carried out  initially with the 
intent  of  studying  Her2  detection  spiked  into  serum.    The  previous  experiments, 
discussed in Chapter 6, were carried out in albumin, which is the most abundant serum 
protein  accounting  for  60%  of  the  total  serum  proteins.    However  serum  is  a more 
complex mixture.  Serum is blood plasma (the liquid portion of blood) where the cellular 
components and clotting factors have been removed.  The total protein concentration is 
70 mg/mL which  contains,  35‐50 mg/mL  albumin,  10‐20 mg/mL  immunoglobins  and 
trace amounts of other regulator proteins such as hormones, enzymes and proenzymes.  
Serum also has a high salt content (70 wt% NaCl) in order to maintain osmotic pressure 
and  prevent  protein  aggregation.    Our  concerns  were  whether  the  insulation  could 
withstand the high salt concentration of serum, and whether there would be additional 
nonspecific binding due to the increased background protein concentration.  As a result, 
the serum was diluted 1:40  in PBS as  in traditional ELISA protocols.   The results of the 
experiments indicated that detection could be carried out in FBS diluted 1:40 in PBS.  In 
addition to this, the width resonance mode, a longitudinal extension mode in the width 
dimension, demonstrated a lower limit of detection of 30 pg/mL.  This was the first time 
a  nonflexural mode was  demonstrated  in  detection  using  a  PMN‐PT  PEMS,  and  the 
results indicate a lower limit of detection when compared to flexural modes.   Following 
the  detection  in  FBS,  the  experiments were  carried  out  in  human  serum, which was 
diluted in PBS by a factor of 1:40.  In these experiments, the length resonance mode, a 
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longitudinal  extension  vibration  mode,  was  used  because  of  fabrication  issues.    A 
calibration  curve  was  constructed  using  the  dose  response  of  the  PEMS,  and  the 
calibration  curve was  subsequently  used  to  determine  the  concentration  of  Her2  in 
patient samples acquired from the Fox Chase Cancer Center Biorepository.  The patient 
serum  was  first  assayed  using  a  commercially  available  ELISA  kit,  and  then  the 
experiments were conducted on  the PEMS.   The  trial was conducted blinded, and  the 
results of  the  two assays were not compared until  the experiments and data analysis 
were completed.    It was found that the results of the two blinded experiments agreed 
with  each  other,  and  that  the  limit  of  detection  of  the  PEMS  is  20x  lower  than  the 
commercial ELSIA kit. 
7.2 Longitudinal Extension Vibration in the Width Direction (Width mode) 
If  a  medium  is  bound  such  that  its  opposite  ends  can  be  considered  free, 
antinodes will be  found at  the ends. The simplest standing wave  that can  form under 
these circumstances has one node in the middle, which half a wavelength. To make the 
next possible standing wave, place another antinode  in  the center. We now have one 
whole wavelength.  To make  the  third  possible  standing wave,  divide  the  length  into 
thirds by adding another antinode. This gives us one and a half wavelengths. Thus when 
standing waves form in a linear medium that has two free ends, a whole number of half 
wavelengths  fit  inside  the medium and  the overtones are whole number multiples of 
the fundamental frequency.  Figure 7.1 depicts graphically the waves, within the PEMS. 
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Therefore as a result of the boundary conditions, the equation that can be used 
to predict the frequency of the width mode is 
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The value f  is resonant frequency, w  is the width, a  is a constant  indicating the 
number of wavelengths and , is the speed of sound, which is defined by the square root 
of  the  Young’s modulus  (Y) divided by density  (ρ).    Equation 7.1  can be  validated by 
constructing PEMS with varying widths, and measuring the position of the fundamental 
width mode.   The widths of the cantilevers were measured under a microscope at 6X, 
and  the  standard deviation was due  to  the  fact  that  the  cantilevers were not perfect 
rectangles  and  the  widths  varied  due  to  geometrical  imperfections.    The  resonant 
frequency was measured using an  impedance analyzer, and  the  standard deviation of 
the frequency accounts for the variations in Q values and any twinning that might occur 
Figure 7‐1:  The figure depicts the waves that satisfy the boundary conditions for width mode 
extension vibrations. 
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in the peak. Only the first width modes were included in the analysis and as a result the 
value  a  is  set  to  1.   Higher modes  can  be  recognized  as  demonstrated  by  John  Paul 
McGovern,12  however  the  data  presented  was  for  one  cantilever.    In  order  to 
demonstrate the generality of equation 7.1, Figure 7‐2 was generated.  In Figure 7‐2(a), 
c/f  (λ)  is plotted against the width of the PEMS, and the best  fit  line  is drawn through 
the points and through zero.  The slope of the line is expected to be 2 because according 
to boundary conditions, ½ of  the wave  length  should be  the width of  the PEMs.   The 
slope of the line is 1.8, which is close to the value 2.  The reason for the discrepancy is 
because  the  cantilever was  clamped at one end.   The assumption  that both ends are 
free is only correct at lengths that are further from the clamp.  Closer to the clamp, the 
vibration  of  the  cantilever  is  constrained,  which  can  alter  the  overall  frequency  of 
vibration because the width of the PEMS can vary along the length.  In Figure 7‐2 (b) the 
measured  frequency  is  plotted  as  a  function  of  the width  of  the  cantilever,  and  the 
theoretical curve is also plotted. 
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7.3 Experimental Protocol for FBS Detection Experiments 
7.3.1 PEMS fabrication 
The  lead magnesium niobate‐lead  titanate  solid  solutions/copper  (PMN‐PT/Cu) 
PEMS was  constructed using  similar methods  to  those previously described, with  the 
exception the PMN‐PT/Cu bilayer was then laser cut by Rocky Chiu. The final dimensions 
of the PMN‐PT/Cu PEMS was 820 μm  long, 400 μm wide as depicted  in Figure 7‐3 (a).  
The  peak monitored  in  detection  are  displayed  in  Figure  7‐3(b)  showing  a  peak  that 
occurred at 3.7 MHz  in air with a Q‐value of 110, and  the peak position and Q value 
decreased  to  2.93  MHz  and  25  respectively  in  PBS.    The  reduced  resonance  peak 
intensities and resonance frequencies  in PBS were due to the viscous damping and the 
mass of the liquid that moved in phase with the PEMS.268 
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Figure 7‐2:  (a) C/f plotted as a function of width, and it is shown that the slope of the 
frequencies for the first mode is 2 if m is fixed to one.  (b) Displays the measured frequency 
for PEMS with varying widths, along with the theoretical curve. 
a)  b)
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7.3.2 Insulation 
MPS was used to provide an insulation layer and covalent receptor conjugation.   
The procedure for MPS deposition began with cleaning. The PEMS were first sonicatd in 
acetone  for 30 minutes.   The acetone was  replaced every 10 minutes.   The cantilever 
was rinsed with DI water and then submerged  in a diluted (1:100)   piranha solution at 
20°C  for 1 min.   The  cantilever was  rinsed with ethanol and  the  soaked  in a 0.1 mM 
solution of MPS solution in ethanol for 30 min and then rinsed with ethanol because this 
procedure  demonstrates  excellent  passivation  of  copper.292  Next,  the  cantilever was 
soaked  in a 1% MPS  solution  in ethanol  titrated  to pH=4.5 with acetic acid  for 12 hr.  
Following  this  deposition,  the  cantilever  was  vacuum  dried  (Model  1400E,  VWR 
International) at 762 mm Hg and 60°C for 8 hr.  The process was repeated three times. 
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Figure 7‐3:  (a)  an optical micrograph of the laser cut PEMS.  (b)  The spectrum of the width 
mode vibration in air and in PBS. 
a)  b)
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7.3.3 Immobilization 
The B1 scFv297 was immobilized on the MPS coated cantilever using an oriented 
NeutraAvidin  approach,  which  was  similar  to  what  has  been  demonstrated  for 
streptavidin.299  The first step was to biotinlyate the surface of PEMS and the scFv.  For 
the MPS surface, biotin was covalently bound  to PEMS using a solution of Maleimide‐
PEO2‐Biotin, which was biotin  functionalized with  a 29.1 Å polyethylene oxide  spacer 
arm  and maleimide  reactive  group  (Pierce).  The PEMS was  submerged  in  a  1 mg/mL 
solution of maleimide‐biotin which was prepared in 5 mM solution of EDTA in PBS for 2 
hours at room temperature in order to react maleimide group with the sulfhydryl of the 
MPS.  The  PEMS was  rinsed with  PBS  and  then  submerged  in  a  2 mg/mL  solution  of 
NeutraAvidin (Pierce)  in order to coat the surface with oriented neutravidin.   The scFv 
was  biotinylated  using  biotin  which  was  functionalized  with  N‐Hydroxysuccinimide  
(NHS)  ester  and  a  30.5  Å  spacer  arm.    A  1  mL  solution  3  μM  scFv  and  .2  mM 
sulfosuccinimidyl‐6‐[biotinamido]‐6‐hexanamido hexanoate  (Pierce) at 4°C  for 2 hours.  
The NHS‐ester would react with a primary amine of the scFv. NHS‐biotin molecules were 
then  removed  by  repeating  microcentrifugation  at  4000  RPM  with  a  10kD  filter 
(Millipore)  four  times.  The  avidin‐coated  PEMS was  then  submerged  in  the  solution 
containing the  biotinylated scFv for a period of 60 minutes at  4°C.  The cantilever was 
subsequently soaked in a 3% BSA solution for 2 hours to facilitate blocking of unreacted 
areas.    The  cantilever was  then  rinsed with  a  1% BSA  .1%  Tween  20  solution.   After 
rinsing  the cantilever was submerged  in  the  flow cell containing PBS with a  flow of  .7 
mL/min until the resonance peak stabilized. 
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7.3.4 Detection Protocol 
For Her2 detection, scFv‐immobilized PEMS were then immersed in a home‐built 
flow cell with a peristaltic pump  (model 77120‐62, Cole‐Parmer’s Master Flex, Vernon 
Hills, IL) for both BSA blocking and Her2 detection with the PEMS’s two faces tangential 
to the  flow at a  flow rate of 0.7 mL/min. The  flow cell contained 6 mL of  liquid.   As a 
result  of  the  decreased  Q‐value  the  background  noise  of  the  PEMS  can  be  greatly 
increased.    In an effort  to  reduce  the noise a  smoothing algorithm was developed by 
John Paul McGovern, and  is discussed  in the appendix of his thesis.12   The peaks were 
acquired with an  impedance analyzer  (Agilent), and 801 points were collected  for any 
individual range.  The range was set so that the resolution of the points was 30 Hz.  The 
maximum position of the peak was determined by fitting the points through a function y 
= ax2 + bx + c.   Figure 7‐4 (a) displays a capture of the spectrum, and also a smoothed 
version of  the peak. The maximum of  the  reconstructed peak  is  solved by  taking  the 
derivative  of  the  function  and  setting  it  equal  to  zero.  The  standard  deviation  was 
calculated using  the points  recorded during 20 minute period  in PBS. When  the peak 
position of the raw data (the peak is not curve fit) is recorded the standard deviation of 
the noise was ±1200 Hz, however after smoothing the noise was decreased to ±200 Hz.  
The  importance  of  the  curve  fitting  can  be  seen  in  
Figure  7‐4  (b).    The  figure  displays  the  raw  data  (squares)  and  the  corrected  data 
(circles)  for  the  110  pg/mL  Her2  in  diluted  (1:40)  serum.    The  graph  displays  the 
normalized  frequency  shift  (Δf/f) vs.  time  for  the detection of 110 pg/mL.   As  can be 
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seen the shift in resonant frequency is very difficult to discern because the noise is high, 
however after curve fitting, the shift becomes much more apparent.   
 
7.4 Dose Response of Her2 in FBS   
After  conjugation  the PEMS was  then exposed  to  a  solution  containing  serum 
(diluted  1:40)  in  PBS,  and  a  background  scan  was  recorded  for  50  minutes.    The 
background  scan  is presented  in  Figure  6‐4  along with  the dose  response.   After  the 
background measurement the PEMS was exposed to a solution of FBS diluted 1:40 with 
PBS which  contained Her2  in  the  following  concentrations:  110 pg/mL,  50 pg/mL,  30 
pg/mL, and 10 pg/mL.  After each detection PEMS was submerged in a solution of  a 0.1 
M  glycine  solution  titrated  to  pH  =  2.5  to  release  the  bound  Her2  from  the  sensor 
surface followed by rinsing PEMS‐B with a solution of TWEEN‐20 (Promega Madison WI) 
and flowing PBS across PEMS‐B’s surface for 10 min. After the release, PEMS‐B was then 
exposed to a different Her2 concentration in a background of diluted serum. PEMS was 
used  4  times  to  minimize  the  potential  damage  of  the  scFv  by  the  releasing 
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Figure 7‐4:  (a) displays a capture of the spectrum, and also a smoothed version of the peak.  
(b) The figures display the raw data (squares) and the corrected data (circles) for the 110 
pg/ml Her2 in diluted (1:40) serum.   
0 10 20 30 40 50
-20
-15
-10
-5
0
5
10
Raw 
Fit
ΔF
/F
 x
 1
0-
4
Time (mintues)
a)  b) 
144 
 
solution.298The dose response of the PEMS  is presented  in Figure 7‐5.   As can be seen 
visually  from  the  figure,  the  limit  of  detection  appears  to  be  30  pg/mL  because 
qualitatively  the  relative  shift  in  resonant  frequency  is  larger  than  that  of  the 
background trace.  The signal for 10 pg/mL appears to be too small to consider positive 
detection. 
 
7.4.1 Assessing the Limit of Detection 
A summary of PEMS‐B’s resonance frequency shift is presented in table 7‐1. The 
shift  in resonant frequency was calculated by averaging the  last 10 points of detection 
and subtracting this value from the  initial resonant frequency.   The standard deviation 
of  these  last 20 points was also computed and appropriately  labeled.    If  the standard 
deviation  is considered noise, the signal to noise ratio can be calculated for the points.  
Figure 7‐5:  The results of detecting her2 at 110, 50, 30, 10, and 0 pg/ml in diluted (1:40) fetal 
bovine serum 
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Using these values a more quantitative value can be assigned to the detections in order 
to  assess  the  limit  of  detection.    However  a more  thorough way  to  assess  positive 
detection is through statistics.   
 Statistical  analysis  using  three  individualized  t‐tests  can  be  used  to  further 
validate that the curves do indeed collapse into one curve. An explaination of the t‐test 
can  be  found  in  appendix  B.    A  one  tailed  t‐test was  carried  out with  the  intent  of 
proving  the experimental  traces are  larger  than  (more negative  than)  the background 
detection data.   Using  the null hypothesis,  that  the means are equal  (Ho:  μdf/f=μdf/df); 
and the alternate hypothesis that the means are different; (Ha μdf/f≠μdf/f) the t statistic is 
calculated.  The critical test statistic is the value of the test statistic which corresponds to 
the predetermined  significance  level of  the  test.   The  significance  level of a  statistical 
hypothesis test  is a fixed probability of wrongly rejecting the null hypothesis  .   Usually 
the  significance  level  is  0.05  (or  equivalently,  5%).6      If  t<‐t.05(1)  than  reject  the  null 
hypothesis,  and  conclude  that  there  is no  significant  shift  in  frequency6.    Included  in 
table 7‐1 are the t statistics and p values for the conclusions.  The critical t statistic, t.05(1) 
for this set of data is 1.67.  As the data indicates from table 7‐1, concentrations 110, 50 
and  30  pg/mL  are  less  than  the  critical  so  this  indicates  that  the  three  traces  are 
significantly different from the control trace with 95% confidences.  The probability that 
the solution  is within the critical regions  is  indicated by the P‐value.6   The P values are 
listed  in  the  table,  and  the  values  are  less  than  5%,  indicating  there  a  less  than  5% 
chance  that  the  conclusion  of  the  test  is  incorrect.    The  value  for  concentration  10 
pg/mL  is  larger  than  critical,  and  therefore  it  is  not  significantly  different  from  the 
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control  trace.   As  a  result,  the  limit  of  detection  is  concluded  to  be  30  pg/mL.    The 
significance of this result  is that this  limit of detection provides the necessary  limit for 
screening Her2 in serum.  The limit of detection is 30 pg/mL, but the sample was diluted 
by 40 in PBS.  Therefore, the limit of screening in a patient’s serum would be 1.2 ng/mL, 
which is below the limit accessed in healthy patients, 2 ng/mL. 
 
7.5  Detection of Her2 in Human Serum 
Upon  the  successful  demonstration  of Her2  in  diluted  FBS,  it was  decided  to 
carry out  the detection  in human serum.   The experiment was designed  to produce 2 
calibration curves for Her2 in serum which was diluted 1:40 in PBS using two antibodies, 
L26 and Herceptin.   The reason  for using Herceptin was because  the binding was well 
characterized when  compared  to H3,  and B1  scFv,  the  signal  for Her2  detection was 
larger (see Appendix D). The purpose of using the L26 antibody was to compare the limit 
of  detection  of  the  PEMS  with  that  of  the  commercial  ELISA,  which  used  the  L26 
antibody.   Upon the completion of the calibration curves, they will be used to measure 
the Her2 concentrations of patient samples acquired from the biosample repository at 
Table 7‐1:  The table summarized the shift in frequency, the standard deviation of the noise 
and the t‐statistic, and p‐value when control trace is compared to the experimental traces. 
Concentration 
(pg/ml)  Δf (Hz)  SD (Hz)  Δf/f  t calculated  P‐value  
0  ‐5  40  ‐1.77 x10‐06  N/A  N/A 
10  ‐54  75  ‐1.91 x10‐05  +1.5  N/A 
30  ‐340  95  ‐1.20 x10‐04  ‐4.41  0. 034 
50  ‐1000  65  ‐3.53 x10‐04  ‐4.61  0. 016 
110  ‐2830  200  ‐1.00 x10‐03  ‐5.01  0.04 
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Fox Chase Cancer Center.   The Her2 concentrations will be measured using ELISA and 
with the PEMS  in a blinded study, and the values measured by both techniques will be 
compared in order to assess the accuracy of the PEMS measurements.   
7.5.1 Her2 Detection Experimental Protocol 
PEMS Production 
The PMN‐PT/Cu piezoelectric microcantilever sensors  (PEMS) were constructed 
from freestanding PMN‐PT films of 8 μm in thickness. A 30‐nm thick nickel layer with a 
15‐30 nm  thick chromium/nickel bonding  layer was  first deposited on one side of  the 
PMN‐PT  freestanding  film  by  evaporation  (E‐gun  Evaporator,  Semicore  Equipment, 
Livermore,  CA)  to  serve  as  an  electrode  for  plating.  A  2‐μm  thick  copper  layer was 
electroplated on the nickel surface at a rate of 500 nm/min as the nonpiezoelectric layer 
using a plating solution of copper sulfate.   A 150‐nm thick gold was evaporated on both 
sides of  the  film.  The PMN‐PT/Cu bilayer was  then embedded  in wax  and  cut  to  the 
cantilever  shape with  a wire  saw  (Princeton  Scientific  Precision,  Princeton, NJ). After 
attaching  the  wires  to  the  top  and  bottom  electrodes  using  conductive  glue  (XCE 
3104XL,  Emerson  and  Cuming  Company,  Billerica,  MA),  the  PMN‐PT/Cu  strips  were 
finally glued to a glass substrate to form the microcantilevers.   
While  the width mode was  successfully demonstrated  in Her2 detection using 
FBS, the fabrication process was difficult to replicate.   The PEMS used  in the FBS study 
were cut using a Laser by Rocky Chiu.  The yield of cantilevers using this procedure was 
less  than  10%  so wire  saw  cutting was  revisited  and  PEMS were  constructed.    The 
background  signal  for  the  width  mode  of  these  PEMS  demonstrated  a  standard 
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deviation  of  over  1  kHz.    From  table  7‐1  it  should  be  apparent  that  this  standard 
deviation was significantly  larger than which was achieved using the PEMS constructed 
using laser cutting.  As a result, the alternative to using the width mode was to use the 
length mode.   
Length Mode 
When the medium has one fixed end and one free end the situation changes in 
an  interesting way.  A  node will  always  form  at  the  fixed  end while  an  antinode will 
always  form  at  the  free  end.  The  simplest  standing wave  that  can  form  under  these 
circumstances  is  one‐quarter  wavelength  long.  To  make  the  next  possible  standing 
wave, we can add both a node and an antinode, dividing the drawing up into thirds. We 
now  have  three‐quarters  of  a  wavelength.  Repeating  this  procedure  we  get  five‐
quarters  of  a  wavelength,  then  seven‐quarters,  etc.  In  this  arrangement,  there  are 
always  an odd number of quarter wavelengths present.  Thus  the wavelengths of  the 
harmonics are always  fractional multiples of the  fundamental wavelength with an odd 
number in the denominator. Likewise, the frequencies of the harmonics are always odd 
multiples of the fundamental frequency.     Figure 7.6 depicts the waves that satisfy the 
boundary conditions for length mode extension vibrations. 
149 
 
 
Therefore as a result of the boundary conditions, the equation that can be used 
to predict the frequency of the length mode is 
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                          ሺ7.2ሻ 
  The value f  is resonant frequency, w  is the width, a  is a constant  indicating the 
number of wavelengths and , is the speed of sound, which is defined by the square root 
of the Young’s modulus (Y) divided by density (ρ).  Similar to the width mode, Equation 
7.6 can be validated by constructing 20 PEMS with varying  lengths, and measuring the 
frequency  for  the  first mode of  length vibration.   The  lengths of  the  cantilevers were 
measured under a microscope at 6X, and the standard deviation accounts  for the  fact 
that  the  cantilevers  were  not  perfect  rectangles  and  the  lengths  will  vary  due  to 
imperfections  in  the  geometry.    The  resonant  frequency  is  measured  using  an 
impedance  analyzer,  and  the  standard  deviation  of  the  frequency  accounts  for  the 
Figure 7‐6:  The figure depicts the waves that satisfy the boundary conditions for length mode 
extension vibrations. 
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variations  in Q  values  and  any  twinning  that might  occur  in  the  peak. Only  the  first 
length modes are included in the analysis and as a result the value m is set to 1.  In order 
to demonstrate the generality of equation 7.2, Figure 7‐7 is generated.  In 7‐7(a) c/f (λ) 
is  plotted  against  the width  of  the  PEMS,  and  the  best  fit  line  is  drawn  through  the 
points and  zero.   The  slope of  the  line  is expected  to be 4 because  the  length of  the 
PEMS should be ¼ of the wavelength.  The slope of the line is 4.13, which is close to the 
value 4.  In 7‐7  (b) the measure  frequency  is plotted as a  function of the  length of the 
cantilever, and the theoretical curve of equation 7‐7 is plotted through the points. 
 
Insulation 
The PEMS was  first soaked  in a diluted  (1:100  in water) piranha solution at 20ºC  for 1 
min to clean the gold surfaces. Next, the PEMS is submerged .1 mM solution of MPS in 
ethanol, and the beaker  is covered to prevent ethanol evaporation.   After 30 min, the 
cantilever  is dried  in a vacuum‐oven  (Model 1400E, VWR  International) at 762 mm Hg 
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Figure 7‐7:  (a) plots the function C/f  (λ) vs. length, and demonstrates that the slope for the 
frequencies for the first mode is 4 if m is fixed to one.  (b) Displays the measured frequency 
for PEMS with varying lengths, along with the theoretical curve.
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151 
 
overnight.   Next,  the PEMS  is  submerged  in a 1 volume percent  solution of MPS and 
ethanol titrated to a pH 4.5 with acetic acid.  The solution is covered to prevent ethanol 
evaporation,  and  the  cantilever  is  allowed  to  soak  for  36  hr with  the  solution  being 
changed  every  12  hr.    The  cantilever  is  then  dried  another  night  in  a  vacuum‐oven 
(Model 1400E, VWR International) at 762 mm Hg, and then rinsed with ethanol.  Based 
upon our previous  results we  can estimate  the  thickness of  the MPS  layer  is 250 nm 
thick. 
Immobilization 
A  heterobifunctional  crosslinker,  sulfo‐SMCC  is  used  to  tether  the  Herceptin  or  L26 
antibody  to  the  surface of  the  cantilever.  The NHS‐ester  in  the  sulfo‐SMCC will  react 
with  a  primary  amine  of  the  antibody.  First,  1uM  antibody was  conjugated  to  80uM 
sulfo‐SMCC in a 1mL PBS mixed with 5mM EDTA, pH 7.4 solution (PBS‐EDTA) for 30min 
at  room  temperature.  Unreacted  sulfo‐SMCC  molecules  were  then  removed  by 
repeating microcentrifugation at 6000 RPM with a 10kD  filter  (Millipore)  three  times. 
The MPS‐coated PEMS was then soaked in the sulfo‐SMCC‐linked antibody solution with 
5 mM  ethylenediaminetetraacetic  acid  (EDTA)  (Pierce)  for  30 min  to  immobilize  the 
antibody on the surface.   The cantilever was then transferred to serum diluted  in PBS‐
EDTA solution at 1:40 dilution.  
7.5.2 Long‐term stability of PEMS in Human Serum 
The  first step  in  the detection of Her2  in human serum was  to assess  the  long 
term stability of the device while operating in serum which has been diluted 1:40 in PBS.  
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In  order  to  assess  thisa  cantilever which  has  been  functionalized with  the Herceptin 
antibody  is  submerged  in  a diluted  serum  sample, which did not  contain  the  antigen 
Her2.  The spectrum presented in Figure 7‐8 (a) demonstrates both the width mode and 
the length mode in air and in diluted serum (1:40) after being submerged for 15 hr, and 
the insert is an enlarged spectrum of the length mode.  Monitoring the length mode for 
15 hr  in the diluted serum showed that the standard deviation was 150 Hz, which  is a 
more manageable noise level.  Combining the two figures shows that the PEMS was able 
to function in the harsh conditions of diluted serum for extended periods of time. 
 
 
7.5.3 Calibration curve generation 
Dose Response 
In order to generated standard curves for Herceptin and L26 known quantities of 
Her2 ranging from 5 pg/mL to 1 ng/mL are spiked into human serum which was diluted 
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Figure 7‐8:  (a) the spectrum of the PEMS in both air and serum which has been diluted 1:40 
in PBS.  (b)  the stability of the functionalized PEMS in diluted serum (1:40) over a period of 15 
15 hours has a standard deviation of 150 Hz. 
a)  b) 
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1:40  in PBS.   The antibody  functionalized  cantilever was equilibrated  in a 3 mL home 
built flow cell containing human serum (courtesy of  Matthew Robinson from Fox Chase 
Cancer  Center)    diluted  1:40  in  PBS.  Once  a  stable  background  was  obtained  the 
cantilever was removed from the flow cell, and Her2 was spiked and thoroughly mixed 
in the serum.   While mixing the cantilever was  laced  in an  identical solution of human 
serum diluted 1:40.   After adequate mixing  the cantilever was  submerged  in  the  flow 
cell  and  the  measurements  were  recorded  for  90  min  while  the  solution  was 
recirculated at a rate of 0.7 mL/min.  The dose response of the PEMS could be found in 
Figure 7‐9 (a) for L26 and 5‐8 (b) for Herceptin. 
 
Linear Regression 
Again, in order to be systematic, only the length modes of vibration were used in 
the analysis.  The resonant frequency of the length mode can vary due to deviations in 
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Figure 7‐9:  (a) The normalized frequency for the L26 antibody at concentrations of Her2 
ranging from 5 pg/ml to 1 ng/ml spiked in human serum diluted 1:40 in PBS.  (b) The 
normalized frequency for Herceptin at concentrations of Her2 ranging from 5 pg/ml to 1 
ng/ml spiked in human serum diluted 1:40 in PBS. 
a)  b)
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length  from cantilever to cantilever, and the sensitivity of the cantilever will vary with 
resonant  frequency.   Therefore,  the  shift  in  frequency  (Δf)  is normalized by  the peak 
position  (f)  to produce a value  (Δf/f).       The Δf/f value at 90 was  then plotted against 
concentration and linear regression is performed to obtain the calibration line with the 
form6 
௜ܻ ൌ ߚ଴ ൅ ෍ ߚ௝ ௜ܺ,௝ ൅ ߳௜
௉
௝
                ሺ7.3ሻ 
where  ߳௜ is  referred  to  as  an  error  or  residual  which  is  a  departure  from  the 
experimental values.  Note the sum the residual values is zero.  The goal of regression is 
to minimize the sum of the squares of the vertical distances of the points from the line 
in order to determine the slope and intercept to find the line that best predicts Y from X.   
The coefficient of determination, R2, can be used as a measure of the goodness of  fit, 
and is calculated using the equation6 
ܴଶ ൌ 1 െ
ܴ݁ݏ݅݀ݑ݈ܽ ݏݑ݉ ݋݂ ݏݍݑܽݎ݁ݏ
ݐ݋ݐ݈ܽ ݏݑ݉ ݋݂ ݏݍݑܽݎ݁ݏ
            ሺ7.4ሻ 
The value R2 will vary  from 0 to 1 with 1 being a perfect fit.   As can be seen  from the 
values for the calibration curves of L‐26 and Herceptin, the values are 0.99 and 0.97 for 
L‐26 and Herceptin, which indicates an excellent fit of the data. 
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7.5.4 Array detection of PEMS to validate background and detection 
In  order  to  accurately  assess  the  background,  an  array  of  two  PEMS  is 
constructed.    Figure  7‐11  below  depicts  the  PEMS  array.    The  dimensions  of  the 
cantilevers were 1.4 mm x 1 mm and 1.6 mm x 0.9 mm.  Using equation 6‐6 and L = 1.4 
mm  and  1.6mm  for  the  two  PEMS  used  the  longitudinal‐extension  resonance 
frequencies of the two PEMS in the array were 560 kHz and 500 kHz, respectively.  The 
PEMS  in  the array are  insulated and conjugated with antibodies using  the procedures 
previously discussed.   The PEMS on the  left  is conjugated with Herceptin, and referred 
to as the experimental PEMS, while the one on the right is immobilized with an antibody 
selective for E. coli (Kirkgard and Perry), which is referred to as the reference PEMs.  The 
purpose of the experiment is to demonstrate that the PEMS conjugated with Herceptin 
should  display  detection,  however,  the  PEMS  conjugated with  anti‐E  coli  should  not 
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Figure 7‐10:  (a) the calibration curve for the L‐26 antibody (b) the calibration curve for 
Herceptin 
a)  b) 
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respond.    Any  response  recorded  by  the  reference  PEMS  should  be  considered 
background noise. 
 
A flow cell with channel dimensions 18.5 mm (length), 3.5 mm (width), 5.5 mm 
(depth) is constructed out of polycarbonate.  Using a peristaltic pump (model 77120‐62, 
Cole‐Parmer’s Master Flex, Vernon Hills,  IL) a volumetric  flow rate was set  in order  to 
obtain  the  flow  rate  tangential  to  the  surface of  the  cantilever  to be 0.7 mL/minute.    
Masterflex tubing with an inner diameter of 0.8 mm and composted of tygon was used 
to connect the flow channel with the reservoir, and the set up can be found in Figure 7‐
12.    
Figure 7‐11:  The above figure depicts the two cantilevers that were used in the array 
detection experiments.  The dimensions of the cantilevers are 1.4 mm x 1 mm and 1.6 mm x 
.9 mm.   
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The results of the array detection can be found in Figure 7‐13.  For a period of 40 
min  serum diluted with PBS  in a 1  to 40  ratio was circulated  through  the  flow cell  to 
ensure a stable background  for the reference cantilever  (immobilized with anti‐E. coli) 
and  the detection cantilever  (immobilized with Herceptin).   The  standard deviation of 
the detection PEMS over the period of 40 min was 30 Hz for and 40 Hz for the reference 
PEMS. After 40 min 3 μL of a Her2 ECD solution of 6 μg/mL was spiked into the reservoir 
to achieve a 6 ng/mL Her2 concentration throughout the entire flow system which had a 
total volume of 3 mL at t =0.     The  initial 6 μg/mL concentration was achieved by two 
serial tenfold dilutions of a 0.6 mg/mL Her2 stock solution. After approximately 20 min, 
the cantilever on which Herceptin was  immobilized began to respond.   The time delay 
can be explained due to the  length of the collection and return tube positioned at the 
bottom of the reservoir and the pump is the only tool to provide mixing.  As a result, the 
concentration  of  Her2  necessary  to  result  in  a  signal  larger  than  the  noise  is 
Pump
PEMS
Flow Channel
Reservoir
Detection 
chamber  
Figure 7‐12:   A photograph of the flow cell used in the experiment.  The polycarbonate flow 
channel is connected to a pink PCR tube which serves as a reservoir.  The solution is circulated 
using the peristaltic pump. 
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approximately 20 min.   By averaging the  last ten points of the detection a net shift  in 
resonant  frequency  of‐  1.63  kHz  for  the  detection  PEMS, while  the  reference  PEMS 
shifted  ‐10  Hz.    The  shift  of  ‐10  Hz  is  within  the  standard  deviation  of  the  noise 
associated with the cantilever (40 Hz), while the shift of ‐1.63 kHz is over fifty times that 
of the noise (30 Hz).   This  indicates that detection of Her2 ECD can be carried out  in a 
background of serum which has been diluted 1:40 with PBS without  interference from 
background proteins found in serum such as albumin.   
 
7.5.5 Repeated trials of 5 pg/mL for validation 
A concern that may arise  is the repeatability of detection of Her2  in serum at a 
concentration  of  5  pg/mL.  Briefly  the  trial  was  conducted  by  establishing  a  stable 
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Figure 7‐13:  Real‐time, label‐free dose response an array of two PEMS: The detection PEMS 
coated with the anti‐her2 antibody shows a steady decrease of resonance frequency shift with 
time and a ‐1.63 kHz resonance frequency shift at t = 90 min while the control PEMS coated 
with anti‐E. coli shows no change of resonance frequency shift with time.  This array detection 
illustrates the specificity and sensitivity of PEMS detection in addition to its real‐time and 
label‐free nature and multiplexing capability 
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baseline signal of the PEMS in serum diluted with PBS 1:40.  Once a stable baseline was 
obtained the Her2 was spiked  into the 3 mL flow cell.     The  initial result  indicates that 
using  the  L26  antibody  a  shift  in  resonance  frequency  of  407 Hz was  recorded  for  a 
resonance peak operating at 808 kHz.   Using  the L26 antibody  the  trial was repeated.  
The  results of  this  trial display a  shift  in  resonant  frequency of 474 Hz  (calculated by 
average of  last 20 points)  for  a peak  that was operating  at 1.06 MHz.    If  this  shift  is 
normalized  by  the  resonant  frequency  the  value  Δf/f  produced  is  4.47  x  10‐4.    The 
average of  the  two  trials  is 4.55  x 10‐4 with a  standard deviation of 0.11  x 10‐4.   The 
experiment  was  also  repeated  using  Herceptin  as  the  antibody.    The  normalized 
frequency  shifts  for  the  trials  using  the  L26  antibody  and Herceptin  can  be  found  in 
Figure 7‐14 (a) and (b) respectively. 
 
  A  t‐test  for  the data presented  in Figure 7‐14  (b)  in order  to demonstrate  that 
the shift is significantly larger than the control data which does not contain Her2.   The 
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Figure 7‐14 (a) depicts the repeated trials of 5 pg/mL detection using the L‐26 antibody 
compared with the control, which is 0 pg/mL (b) depicts the repeated trials of 5 
pg/mlLdetection using the Herceptin compared with the control, which is 0 pg/mL 
a)  b) 
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null hypothesis is that the signal from the noise is smaller than that of the experimental 
traces.   Therefore the hypothesis Ho: μexp>μcontrol; Ha μexp<μcontrol,  If t<‐t.05(1) than reject 
the null hypothesis, and conclude that there is no significant shift in frequency.  Included 
in table 7‐2 are the t statistics and p values for the conclusions.   The critical t statistic, 
t.05(1) for the sets of data is also presented in table 7‐2.  As the calculated t statistics are 
larger than the critical t value, and therefore the null hypothesis is accepted.   
 
7.5.6 Detection of Patient’s Serum 
PEMS Protocol 
The sera from six patients were tested twice in a blinded study using the PEMS. 
An  antibody‐functionalized  cantilever  is  equilibrated  in  a  3 mL  home  built  flow  cell 
containing  PBS‐EDTA  solution  until  a  stable  baseline  was  obtained.  After  a  stable 
baseline  was  obtained  for  a  period  of  at  least  20 min  75  μL  of  the  patient  serum 
(Biosample Repository of  Fox Chase Cancer Center) was  injected  into  the  flow  cell  to 
obtain a dilution of 1:40 of patient serum.   The fluid  is circulated at 0.7 mL/min for 90 
min.  The relative frequency shift (Δf/f) measured and then used in a linear interpolation 
Table 7‐2:  Summarizes the results of individualized statistical test where the relative 
frequency shifts are compared for 5 pg/mL and 0 pg/mL.  The results indicate that the data 
collected in figure 5‐13 is statistically significant. 
Trace  μexp‐μcontrol  t Calculated  t critical  P value 
Herceptin 1  2.43E‐04  3.12  1.725  .027 
Herceptin 2  1.94E‐04  3.10  .725  .028 
Herceptin 3  3.03E‐04  3.12  1.75  .027 
L‐26 1  5.05E‐04  3.16  1.725  .024 
L‐26 2  4.81E‐04  3.16  1.725  .024 
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of  the  calibration  curve  in order  to  assess  the  concentration of Her2  in  the patients’ 
sera.   
Again, in order to be systematic, only the length modes of vibration were used in 
the analysis.  The resonance frequency of the length mode can vary due to deviations in 
length  from cantilever to cantilever, and the sensitivity of the cantilever will vary with 
resonant frequency.  Therefore, the shift in frequency is normalized by the peak position 
(Δf/f).  The resonance frequency, f, is calculated by taking the average of the measured 
points  over  the  period  of  the  background.    The  shift  in  resonant  frequency,  Δf,  is 
calculated by averaging the last 20 points of the detection period (t=75 to t=90 minutes) 
and subtracting this value from the resonant frequency.   Spikes in the data, which have 
been determined to be noise, are excluded from the calculations regarding the shift  in 
resonant frequency.  An example of the data recorded and the analysis can be found in 
Figure 7‐15. 
 
Figure 7‐15:  The figure depicts the real‐time response of the PEMS to detecting Her2 in a 
patient’s serum 
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To  calculate  f1  the  average  of  t=35  to  t=55  was  calculated.    The  value  was 
936.225 kHz with a standard deviation of 65 Hz.  The average of the last twenty points 
(from  t=160  to  t=180) was calculated  to be  f2.   The average of  the  last  twenty points 
produced a value of 935.367 kHz.  In order to calculate Δf, f2 was subtracted from f1. This 
yielded a Δf of 858 Hz, and a Δf/f of 0.000916.  Using this value and a calibration curve 
generated with known standards of Her2  in diluted  (1:40) serum,  the amount of Her2 
can be computed.  The value computed in the flow cell, 17 pg/mL, was then multiplied 
by 40 to compute the value which was in the serum, 680 pg/mL.  
ELISA 
The ELISA protocol was carried out as specified by the manufacturer by LiNa Loo 
at Fox Chase Cancer Center.   An antibody, specific for the Her2, was immobilized onto 
the surface of wells provided in the kit. The sample to be assayed was pipetted into the 
wells and allowed to incubate for two hours, during which time any Her2 present binds 
to the capture antibody. Unbound material was washed away and biotinylated detector 
monoclonal  antibody  was  added.  The  detector  antibody  also  recognized  Her2,  and 
would bind to any Her2, which had been retained by the capture antibody. The biotin on 
the detector antibody would bind to a streptavidin‐horseradish peroxidase complex. The 
horseradish  peroxidase  catalyzed  the  conversion  of  the  chromogenic  substrate  tetra‐
methylbenzidine (TMB) from a colorless solution to a blue solution (or yellow after the 
addition of  stopping  reagent),  the  intensity of which  is proportional  to  the amount of 
protein  in  the  sample.  The  colored  reaction  product  was  quantified  using  a 
spectrophotometer. 
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The standard curve for the ELSIA kit (Caliboiochem)  is presented  in Figure 7‐16.  
Each  patient’s  serum  was  tested  in  triplicate  and  a  linear  interpolation  using  the 
measured absorbance at 425 nm was used to predict the concentration of Her2  in the 
patient’s serum. 
 
Summary of patient sample measurements  
Each sample was tested twice using the PEMS and three times using ELISA.  The 
results can be found Figure 7‐17.  The bars represent the average of the individual trials 
with  the  error  bars measuring  the  standard  deviation  between  trials.  Statistical  tests 
were performed  to assess  the  significance of differences between  the measurements 
recorded using ELISA  and PEMS.   
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Figure 7‐16:  The figure demonstrates the calibration curve for the commercial ELISA kit, 
which was collected by LiNa Loo at Fox Chase Cancer Center. 
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 An unpaired, two tailed t‐test was performed on each of the samples.  An F test 
for independent variances was performed to ensure the validity of the assumption in a 
t‐test regarding  the groups having equal variances. All of  the computed F values were 
less than the critical F statistic, F.05(2)1,2=38.5, which allowed us to conclude the variances 
were equal.  The hypothesis Ho: μELISA=μPEMS; Ha μELISA≠μPEMS.  If t<tcritical then the the null 
hypothesis can be accepted, and we can conclude that there  is no difference between 
the two measurement tools.  The result of using an unpaired student t‐test on each trial, 
presented  in  Table  7‐3  allows  us  to  conclude  that  there  is  no  significant  difference 
between the measurements recorded using PEMS or ELISA.   
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Figure 7‐17:  Summarizes the results of the experiments measuring the Her2 concentrations 
in patients serum using both PEMS and ELISA 
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7.5.7 Comparison of PEMS Limit of Detection with ELISA 
A  comparison  of  the  detection  results  collected  with  the  PEMS  with  those 
collected using ELISA is displayed in Figure 7‐18. The left y‐axis displays the PEMS signal 
in terms of normalized frequency shift (Δf/f), and the right y‐axis is the signal for ELISA in 
terms of absorbance at 425 nm.   The x‐axis  is the concentration of Her2  in the diluted 
serum in pg/mL.  While some plate readers have expanded ranges of absorbance (0.1‐2) 
typical 0.1  to 1  readers  range  from below a  value of 0.1 and above 1 are unreliable.  
Therefore  it  is safe to conclude that the  lower  limit of detection of the ELISA kit  is 200 
pg/mL which is forty times larger than the limit of detection of the PEMS.   
Table 7‐3:  The stable summarizes the important test statistics used in to compare the 
results measured by PEMS and ELISA (see figure 7‐17). 
    F   F.05(2)1,2 t  t.05(2)3  P 
A   1.35   35.8  0.27  3.18  .032 
B     N/A  N/A   8.22  3.18  N/A 
C   10.16   38.5  0.382  3.18  .0293
D   7.79   38.5  1.88  3.18   .047 
E   25.37   38.5  0.404  3.18  .01 
F   2.44   38.5  0.433  3.18   .04 
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Figure 7‐18:  A figure demonstrating that the limit of detection of the PEMS for the detection
of Her2 in diluted serum is roughly 20x that of ELSIA. 
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Chapter 8 Detection of Antibodies 
8.1 Overview 
The  ability  to  detect  antibodies  in  serum  can  be  used  to  monitor  the 
effectiveness of vaccines and medications.  In the case of vaccines, it would be useful to 
determine  if, when  and  how  long  it  takes  the  administered  individual  to  develop  a 
healthy immune response to the target pathogen.  It could also be useful in studying the 
immune response  to  tumors which are  treated with antibody based  therapies such as 
Herceptin, or Cetuximab.  In order to establish proof of this concept, calibration curves 
have  been  generated  for  Cetuximab  and  Panitunimab  in  PBS. However,  it  should  be 
noted that the immune response will be polyclonal.  Therefore, following the detection 
of monoclonal antibodies, we will perform detection of polyclonal antibodies in order to 
better simulate the immune response.  The results of the polyclonal antibody detection 
were carried out by LiNa Loo at Fox Chase Cancer Center and can be found in Appendix 
C. 
The  experimental  setup  is  identical  to  that was  previously  discussed  for Her2 
detection, with the exception that the antigen, EGFR  is  immobilized on the PEMS, and 
used to detect antibodies in the solution.   Figure 8‐1 is a schematic of the experimental 
setup,  depicting  the  PEMS  immobilized with  EGFR which  is  submerged  in  a  flow  cell 
containing serum which is diluted in PBS (1:40).  The PEMS was blocked with albumin, a 
serum  protein, which would  prevent  nonspecific  interactions  of  antibodies  (or  other 
proteins) that were not specific of EGFR.  A pump was used to circulate the solution at 
volumetric  flow  rates  which  were  deduced  to  maintain  laminar  flow  using  the 
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electrode for plating. A 2‐μm thick copper layer was electroplated on the nickel surface 
at a rate of 500 nm/min as the nonpiezoelectric layer using a plating solution of copper 
sulfate.   A 150‐nm thick gold was evaporated on both sides of the film. The PMN‐PT/Cu 
bilayer was  then  embedded  in wax  and  cut  to  the  cantilever  shape with  a wire  saw 
(Princeton Scientific Precision, Princeton, NJ). After attaching  the wires  to  the  top and 
bottom electrodes using conductive glue (XCE 3104XL, Emerson and Cuming Company, 
Billerica, MA), the PMN‐PT/Cu strips were finally glued to a glass substrate to form the 
microcantilevers.   
Insulation 
The cantilever is first cleaned in piranha solution (diluted 1:40 in DI water).  The 
cantilever is rinsed thoroughly with water and then twice with ethanol.  The cantilever is 
submerged  in a 0.1 mM  solution of mercaptopropyltrimethoxysilane  (MPS  )in ethanol 
for 30 min.  The cantilever is allowed to air dry for 2 hr and is then rinsed with ethanol.  
Next the cantilever is soaked in a 1% MPS solution in ethanol which is titrated to a pH of 
4.5 using glacial acetic acid for a period of 36 hr.  The cantilever is rinsed with DI water 
and then with ethanol and dried at 50°C. 
Immobilization 
  The extracellular domain of epidermal growth factor receptor (EGFR‐ECD) is first 
activated with sulfo‐SMCC.  For activation a 1 μM solution of antibody is reacted with 80 
μM solution of SMCC with a total volume of 300 μL.  The solution is gently mixed for 30 
min on  a nutator  (BD  company, Clay Adams Brand)  at  room  temperature.    Following 
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activation the excess SMCC reagent  is removed through filtered centrifugation.   During 
the  activation  and  filtration  of  the  EGFR,  the  cantilever  is  soaked  in  5  mM 
ethylenediaminetetraacetic  acid  in  phosphate  buffered  saline.    The  cantilever  is  then 
submerged in the 300 μL solution of activated EGFR for a period of 1 hr.  Afterwards the 
cantilever is rinsed with PBS buffer and submerged in a 3% BSA solution for 1.5 hr.   
Experimental Conditions 
The  cantilever was gently  rinsed with PBS buffer and  then placed  in  the 3 mL 
flow cell.   PBS  is circulated through the chamber at a rate of 0.7 mL/min.   This process 
was continued until a stable baseline was achieved.  A stable baseline could be achieved 
by the drift in resonant frequency was less than 100 Hz over the course of 1 hr. After a 
stable  baseline  was  obtained,  a  75  μL  sample  of  known  antibody  concentration 
(Cetuximab, Panintumab or polyclonal) was spiked into the flow cell. 
Data Analysis 
In order to be systematic, only the  length modes of vibration were used  in the 
analysis.    The  resonant  frequency  of  the  length mode  can  vary  due  to  deviations  in 
length  from cantilever to cantilever, and the sensitivity of the cantilever will vary with 
resonant frequency.  Therefore, the shift in frequency is normalized by the peak position 
(Δf/f).    The  resonant  frequency,  f,  is  calculated  by  taking  the  average  of  the  twenty 
measured points over the period of the background.  The shift in resonant frequency, Δf, 
is calculated by averaging the  last twenty points of the detection period  (t=70 to t=90 
minutes) and subtracting this value  from the resonant  frequency.     Spikes  in the data, 
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which have been determined to be noise, are excluded from the calculations regarding 
the shift in resonant frequency. 
8.2.2 Results of Monoclonal Antibody Detection 
Real time PEMS response 
Figure  8.2  depicts  the  real  time  response  of  5  pg/mL  Panitumab  in  PBS.    The 
length mode peak was  selected  and monitored  for  30 min  in PBS  to  ensure  a  stable 
background.   At t=32 min, 75 μL of stock Panitumab was  injected  into the  flow cell to 
make  the  final  concentration  5  pg/mL.    The  initial  frequency,  f1,  was  calculated  by 
averaging  the  points  from  t=10  minutes  to  t=30  minutes,  which  produced  a  value 
836,981 ± 50 Hz.  Following the injection there was a spike and the six points following 
the  injection were omitted from our analysis because they had been determined to be 
noise.    The  value  f2,  was  calculated  by  averaging  from  time  t=110  to  t=130,  which 
produced a value of 836, 861± 50 Hz.   The  shift  in  resonant  frequency,  Δf,  (f2‐f1) was 
approximately 120 Hz which was larger than the standard deviation of the noise (50 Hz).  
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Dose Response 
  Using a series of concentrations of dilute antibody  in PBS the calibration curves 
for Cetuximab and Panitumab were collected.  The points on the curve were an average 
of two separate trials, and the error bars represented the standard deviation between 
the two trials.  For example in the above case, 5 pg/mL panitunumab, a value of 1.434 x 
10‐4  was  calculated  for  the  normalized  frequency  shift,  Δf/f.    A  second  trial  was 
conducted where f1 = 706,807±40 Hz, f2=706,702±40 Hz.  Using these numbers Δf/f can 
be computed to be 1.486 x 10‐4 and the standard deviation between the two trials can 
be  calculated  to  be  .036  x  10‐4.      The  process  was  repeated  for  Cetuximab  using 
concentrations ranging from 10 pg/mL to 4 ng/mL and for Panintunumab ranging from 
.1 pg/mL to 20 pg/mL.  The values of the individual trials are presented in Table 8‐1. 
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Figure 8‐2:  The figure shows the real time response of the EGFR coated PEMS to 
Panitunumab.  The shift in resonant frequency was calculated using the values of F1 and F2.  
The values were determined by calculating the average of the points over the span indicated 
by arrows.  The solid line at t=32 was where the injection occurred. 
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Linear Regression 
As with  Her2  detection,  in  order  to  be  systematic  only  the  length modes  of 
vibration were used  in the analysis.   The resonance frequency of the  length mode can 
vary due to deviations in length from cantilever to cantilever, and the sensitivity of the 
cantilever will vary with  resonant  frequency.   Therefore,  the  shift  in  frequency  (Δf)  is 
normalized by the peak position (f) to produce a value (Δf/f).    The Δf/f value at 90 was 
then  plotted  against  concentration  and  linear  regression  is  performed  to  obtain  the 
calibration line with the form 6 
௜ܻ ൌ ߚ଴ ൅ ෍ ߚ௝ ௜ܺ,௝ ൅ ߳௜                       ሺ8.1ሻ
௉
௝
 
Antibody  Trial 1  Trial 2  Average  Standard Deviation 
Cetuximab (ng/ml)  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4 
0.01  1.021  0.649  0.835  0.263 
0.05  2.570  3.312  2.941  0.525 
0.125  1.410  1.715  1.562  0.216 
0.25  3.304  2.987  3.146  0.224 
0.5  2.751  3.466  3.109  0.506 
1.5  4.899  5.079  4.989  0.127 
3  12.690  12.420  12.555  0.191 
4  10.500  11.970  11.235  1.039 
Panitunumab (pg/ml)  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4  ΔF/F x 10‐4 
0.1  0.994  0.063  0.529  0.658 
1  1.240  1.397  1.318  0.111 
5  1.434  1.486  1.460  0.037 
10  4.446  6.397  5.422  1.379 
20  11.199  10.417  10.808  0.553 
Table 8‐1:  The table summarizes the results of the two trials for Cetuximab and 
Panitunumab at the indicated concentrations. 
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where  ߳௜ is  referred  to  as  an  error  or  residual  which  is  a  departure  from  the 
experimental  values.    The  time  of  90 min was  selected  because  as  in  chapter  7,  the 
responses appear to reach equilibrium.   Note the sum the residual values  is zero.   The 
goal of regression is to minimize the sum of the squares of the vertical distances of the 
points from the  line  in order to determine the slope and  intercept to find the  line that 
best predicts Y from X.   The coefficient of determination, R2, can be used as a measure 
of the goodness of fit, and is calculated using the equation 
ܴଶ ൌ 1 െ
ܴ݁ݏ݅݀ݑ݈ܽ ݏݑ݉ ݋݂ ݏݍݑܽݎ݁ݏ
ݐ݋ݐ݈ܽ ݏݑ݉ ݋݂ ݏݍݑܽݎ݁ݏ
              ሺ8.2ሻ 
The value R2 will vary  from 0 to 1 with 1 being a perfect fit.   As can be seen  from the 
values for the calibration curves of Cetuximab and Panitunmab in Figure 8‐3, the values 
were .90 and .97 for Cetuximab and Panitunumab, which indicated an excellent fit of the 
data.    The  results  for  Panitunumab  indicate  a  limit  of  detection which  is  ten  times 
smaller  than  the value of Cetuximab.   The  reason  for  lower  limit of detection  can be 
attributed  to  the  affinity  constant  of  Panitunumab  (Kd=50  pM)  being  approximately 
eight times larger than that of Cetuximab (Kd=390 pM).
300   
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Comparison of Panitunimab detection with ELISA and BIAcore 
Lofgren and colleagues previously used both ELISA and BIAcore in the detection 
of antibodies using Panitunumab1.   The  results of  the experiments, adopted  from  the 
manuscript, were presented  in Table 8‐2.   The  lower  limit of detection  for ELISA  is 16 
ng/mL while the lower limit of detection of BIAcore was 4.7 μg/mL.   
 
Comparison of Cetuximab detection with ELISA 
The  results of  Lofgren and  colleagues demonstrates ELISA has a  lower  limit of 
detection than BIAcore.  As a result, the detection of the PEMS for Cetuximab should be 
directly  compared  with  that  of  ELISA  using  the  same  antibody‐antigen  system  for 
Table 8‐2:  The results of Lofgren and colleagues of antibody detection  using Panitunumab 
for both ELISA and BIAcore.  The table was adopted from Lofgren and colleagues 1 
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Figure 8‐3:  The calibration curves for (a) Cetuximab and (b) Panitunumab 
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comparison.   Data was collected  for Cetuximab using ELISA by Hossein Borghaei.   The 
comparison  of  the  calibration  curves  using  the  PEMS  and  the  ELISA  can  be  found  in 
Figure 8‐4.   The  left y‐axis depicts the cantilever sensor response  in terms of Δf/f x 104 
and the right y‐axis depicts the response of the plate reader used in the ELISA protocol 
in terms of optical density at 405 nm.  As one can see the limit of detection of the PEMS 
is two orders of magnitude better than the ELISA. 
 
Detection in diluted Serum 
After collecting the calibration curve for Cetixumab, the data was validated using 
spiked samples of Cetuximab  in serum which has been diluted 1:40  in PBS.   Figure 8‐5 
displays  the  results of experiments  that were carried out using 1.5 ng/mL, 250 pg/mL 
and 50 pg/mL of Cetuximab in spiked serum.  The data was processed according to the 
following procedure:    f1  (568898 ± 30 Hz) and  f2  (568790 ± 30 Hz) were  calculated as 
discussed for the calibration curve.  The value Δf/f (1.898x10‐4) was then used in a linear 
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Figure 8‐4:  A figure demonstrating that the limit of detection of the PEMS is roughly 100x 
that of ELSIA for detection of Cetuximab. 
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interpolation  of  the  calibration  curve  to  yield  a  concentration  of  33  pg/mL.    The 
measured  Cetuximab  values  were  calculated  through  a  linear  interpolation  of  the 
calibration  curve  in  Figure  8‐3  (a)  using  the measured  value  of  Δf/f.    The  results  are 
believed  to be accurate because  the difference between  the measured  concentration 
and the concentration  in the flow cell were within the error of measurement, and that 
reasons for deviation arise from sample preparation (dilutions), and variability of EGFR 
immobilization from trial to trial. 
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Figure 8‐5:  Compares the concentration of Cetuximab measured by the  PEMS in serum 
which has been diluted 1:40 in PBS with the value known to spiked into the sample 
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Chapter 9 Determination of Equilibrium Constant 
Equilibrium dissociation constant, Kd measurement can be an additional method 
to verify the accuracy of the PEMS and utilize the sensitivity of the sensor.  The specific 
association of antigens and antibodies  is dependent on  intermolecular forces between 
antigen and antibody  such as hydrogen bonds, hydrophobic  interactions, electrostatic 
forces,  and  van der Waals  forces.  These  are  all noncovalent bonds, but  can be quite 
strong,  with  interaction  forces  ranging  from  10  to  100  pN.301    All  antigen‐antibody 
binding  is  reversible, however, and  follows  the basic  thermodynamic principles of any 
reversible bimolecular interaction:9 
ܭௗ ൌ
݇ௗ
݇௔
ൌ
ሾܣܾሿሾܣ݃ሿ
ሾܣܾ െ ܣ݃ሿ
                    ሺ9.1ሻ 
where  Kd  is  the  dissociation  constant,  [Ab]  and  [Ag]  are  the molar  concentrations  of 
unoccupied binding  sites on  the  antibody or  antigen  respectively,  and  [Ab–Ag]  is  the 
molar  concentration  of  the  antibody‐antigen  complex.  The  time  taken  to  reach 
equilibrium is dependent on the rate of diffusion and the affinity of the antibody for the 
antigen,  and  can  vary widely.  The  affinity  constant  for  antibody‐antigen  binding  can 
span  a  wide  range,  extending  from  below  105  mol–1  to  above  1012  mol–1.  Affinity 
constants  can  be  affected  by  temperature,  pH  and  solvent. Affinity  constants  can  be 
determined  for monoclonal  antibodies,  but  not  for  polyclonal  antibodies,  as multiple 
bondings take place between polyclonal antibodies and their antigens.  
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9.1 Equilibrium Dialysis to Measure Kd 
Quantitative measurements  of  antibody  affinity  for  antigen  can  be made  by 
equilibrium  dialysis, which  is  depicted  in  Figure  8‐1.      Equilibrium  dialysis  requires  a 
semipermeable membrane (often made of cellulose) that will permit the movement of 
some, but not all molecules  in a solution or suspension.   Quite often the permeability 
discrimination of the semipermeable membrane is based on molecular size.  Molecules 
smaller than a cutoff size will move freely through the membrane while larger molecules 
will not.   In  this way, preparations of  larger molecules can be purified of  their smaller 
molecular  weight  contaminants.   To  analyze  the  process  of  dialysis,  consider  the 
chemical potential of the various species that can move through the membrane which is 
defined:9 
ߤ ൌ ߤ° ൅ ܴ݈ܶ݊ ܽ                    ሺ9.2ሻ 
 Because  the  same  solvent  is  found  inside  the  dialysis  tube  and  in  the  surrounding 
solution,  the  value of  the  standard  state  chemical potential,  μo,  is  the  same on both 
sides  of  the membrane.    The  gradient  of  the  chemical  potential  for  any  permeable 
species is defined by the equation:9 
∆ߤ ൌ ߤ௅௘௙௧ െ ߤோ௜௚௛௧ ൌ ܴ݈ܶ݊
ܽ௟௘௙௧
ܽ௥௜௚௛௧
               ሺ9.3ሻ 
This chemical potential gradient gives us the Gibbs free energy per mole for transferring 
this permeable species across the membrane.  When the system comes to equilibrium, 
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the activities of the permeant species will be equal on both sides of the membrane, so 
there will be no chemical driving force on the permeant species. 
The Figure 9.1 shows a container with a semipermeable membrane which allows 
the antigen to move, but not the antibody.  Initially the right side of membrane contains 
all the antigen, and the left side contains no antigen.  Thus, it should be clear from the 
equation that the chemical potential on the right side of the membrane will be greater 
than  that  on  the  left  side,  so  the  antigen  will move  from  its  higher  concentration 
solution  to  the  lower  concentration  solution.  The movement will  continue  until  the 
chemical potential of  the  species  is equal on both  sides of  the membrane. Therefore, 
when there is no antibody present to trap the antigen, their concentrations will be equal 
across the membrane 
    
(a)Control: No antibody present (The antigen equilibrates on both sides equally) 
(b) Experimental: Antibody present (at equilibrium there will be a higher antigen 
concentration on the left side) 
Antigen 
bound by 
antibody Y 
Y  Y 
Y 
Figure 9‐1: The above figure depicts equilibrium dialysis in the (a) absence and (b) presence 
of antibody.  The figure was redrawn and the original can be found in the textbook by Atkins.9
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However,  if antibodies are present on the  left side the situation becomes quite 
different.  If  the  system  is  allowed  to  reach  equilibrium,  there  will  be  different 
concentrations of the antigen on either side of the membrane.  The left side will have an 
additional amount of antigen (that which is bound to the antibody) over and above the 
concentration of  free antigen  that  is present on both sides.   It  is easy  to measure  the 
total  concentration  of  Ag  in  the  solution  and  in  the  tube.   For  example,  all  antigens 
might be labeled with a radioactive or fluorescent tag that can be detected to determine 
the total amount of tag in either solution.  Therefore, without having to separate bound 
from  free, one  can   quantify  the amount of antigen bound  to  the antibody using  the 
relationship that the total antigen [Ag]total  is the sum of the free antigen, [Ag], plus the 
number of  antigen bound by  the  antibody  [Ab‐Ag].The  same  is  true of  the  antibody, 
where the total antibody [Ab]total is equal to the sum of the free antibody [Ab] plus the 
amount of antibody bound to antigen [Ab‐Ag].  Knowing the concentrations of total and 
free  antigen  and  total  antibody  allows  the extent of binding of  antigen  and  antibody 
binding  to  be  computed.   The  average  number  of molecules  of  antigen  bound  to  a 
antibody can be expressed using the relationship:9 
߭ ൌ
ሾܣ݃ሿ௕௢௨௡ௗ
ሾܣܾሿ௧௢௧௔௟
           ሺ9.5ሻ 
 If all  the antibody binding sites are occupied with antigen  then, v = N.  Note  that N  is 
equal to the number of binding sites, and if half of the sites are occupied, then v = N/2.  
Thus, ν is zero when [Ag] is zero and v will approach the number of binding sites on the 
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antibody for antigen as [Ag] becomes very large.  When the equilibrium binding constant 
is combined with the previous expression:9 
߭ ൌ
ܰܭሾܣ݃ሿ
1 ൅ ܭሾܣ݃ሿ
        ሺ9.6ሻ 
This function behaves as depicted in Figure 9‐2.  As [antigen] goes to zero, so does υ.  As 
[Ag] approaches infinity, υ approaches the number of binding sites on the antibody for 
the  antigen.    The  function  can  be  rearranged  to  make  a  linearized  version  of  the 
equation. Linearization  can be done by multiplying both  sides of  the equation by  the 
divisor on  the  right hand  side of  the equation and  then  subtracting vK[Ag]  from both 
sides  of  the  resulting  equation.   Dividing  both  sides  by  [Ag]  produces  the  Scatchard 
equation:9 
జ
ሾ஺௚ሿ
ൌ ܰ݇ െ ߭ܭ        (9.7) 
The equation has the form a straight line, where y = υ/[Ag], x = υ, slope = −K and the y‐
intercept  = NK.  Thus, plotting binding data as v/[L] vs. υ will produce a straight line with 
slope equal to −K and vertical axis (ν/[Ag]) intercept equal to NK if the binding is to sites 
that are equivalent and  independent.   The  intercept of  this plot on  the horizontal  (υ) 
axis  equals  N,  the  number  of  binding  sites.   This  linearized  version  of  the  binding 
equation  is called  the Scatchard equation and a υ/[Ag] vs. v plot  is called a Scatchard 
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plot.  
 
9.2 Using BIAcore to determine Kd 
  An alternative to carrying out equilibrium dialysis experiments which are tedious 
and  time consuming BIAcore, which  is a SPR can be used  to monitor macromolecular 
interactions in real time. The BIAcore system is an instrument that uses SPR technology 
for  measuring  the  interactions  of macromolecules  with  each  other,  and  with  small 
ligands. One of  the  ligands  is  immobilized on  carboxymethylated dextran over  a  gold 
surface, while the second partner (analyte) is captured as it flows over the immobilized 
ligand  surface. Most  ligands can be directly  immobilized onto  the  surface of  the chip, 
and  the  typical  amounts of  a protein  ligand needed  for  an  immobilization  reaction  is 
about  1  µg.  The  immobilized  ligands  are  remarkably  resilient  and  maintain  their 
biological  activity.  The  bound  analytes  can  be  stripped  from  the  immobilized  ligand 
without affecting  its activity  to allow many cycles of binding and  regeneration on  the 
υ 
N 
[Ag] 
υ/[Ag] 
υ 
Slope = ‐K 
Intercept = N 
Figure 9‐2:  The binding data on the left (as υ vs. [Ag]) has been plotted on the right as a 
Scatchard plot (υ/[L] vs. υ.  Data collected at equal increments of [L] clusters at the bottom of 
a Scatchard plot.  It is difficult to estimate the asymptote of the υ vs. [L] plot, but is easy to 
obtain the slope and intercepts of a Scatchard plot.  The figures were recreated and the 
original figures can be found in the textbook by Atkins.9 
b)a) 
sa
S
sp
su
co
B
a
re
fl
u
 
 
fi
F
c
me  immob
PR  technolo
ecific  to  de
rface  in a c
ncentration
IAcore expe
ntigen  is  ci
fractive  ind
owing pure 
sing a releas
Using 
tting the dat
igure 9‐3:  T
onditions of
ilized surfac
gy based ar
fined  instr
ontinuous, 
s  at  the  se
riment.   Fir
rculated  ac
ex  changes
buffer solut
e buffer the
the curve in
a through t
he above figu
 binding, diss
e. Biacore h
ound  the  In
ument  serie
pulse‐free a
nsor  chip  s
st, the rece
ross  the  fu
  can  be  use
ion across t
 sensor surf
 Figure 9‐3
he mathem
re graphicall
ociation and 
as develop
tegrated m
s.   All  IFCs 
nd controll
urface.    Fig
ptor  is  imm
nctionalized
d  to meas
he chip dis
ace can be 
 the rate co
atical rate e
y depicts the
regeneration
ed a flexible
icro Fluidics
allow  analy
ed  flow – m
ure  9‐3  sch
obilized on 
  chip,  and
ure  the  am
sociation ca
regenerated
nstants kd a
quation:302,3
 response of 
.  The figure 
 microfluid
 Cartridges
te  to  pass 
aintaining 
ematically 
the gold su
  as  the  an
ount  of  bou
n be monito
.   
nd ka can b
03 
the BIAcore u
was adopted
ics system f
  (IFC), whic
over  the  se
constant an
depicts  a  ty
rface.   Next
tigen  binds
nd  antigen
red, and fi
e determine
nder the 
 from Dahms
184 
 
or  its 
h are 
nsor 
alyte 
pical 
, the 
,  the 
.    By 
nally, 
 
d by 
18
185 
 
ܴ݀
݀ݐ
ൌ ݇௔ܥሺܴ௠௔௫ െ ܴሻ െ ݇ௗܴ                     ሺ9.8ሻ 
Using  these values Kd and Ka can be computed using  the  ratio.   Alternatively multiple 
traces  are  used  as  shown  in  Figure  9‐4.    The  responses  at  equilibrium  from  low 
concentrations to high concentrations can be normalized by the response at saturation 
(Rmax)  can  be  plotted  as  a  function  of  concentration.  Using  this  data  and  the  same 
thermodynamic  principles  addressed  in  the  equilibrium  dialysis  section  the  binding 
constant of the receptor can be deduced:302   
ܴ௘௤
ܴ௠௔௫
ൌ
ܭ஺ሾܣ݃ሿ
1 ൅ ݊ܭ஺ሾܣ݃ሿ
                ሺ9.9ሻ 
The concentration for which the response at equilibrium  is 50% can be deduced to be 
the equilibrium binding  constant, Kd. Alternatively  a  Scatchard plot using  the data  in 
Figure  9‐4  (b)  can  be  generated  in  the  same  manner  as  discussed  for  equilibrium 
dialysis.  
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independent  and  unaffected  by  surface  coverage,  the  Langmuir  adsorption  isotherm 
states surface coverage (θ):  305 
ߠ ൌ  
ܿ
ܭௗ ൅ ܿ
                     ሺ9.10ሻ 
where  c  is  the  concentration  of  target molecules  in  solution.  The  surface  coverage 
(occupancy)  is  a  ratio  of  the  number  of  bound  molecules  to  the  total  number  of 
available binding  sites.  If we assume  the bending  signal  is proportional  to  the  surface 
coverage,  differential  deflection  should  be  a  measure  of  the  amount  of  surface 
coverage.  This is the principle used to derive equation 9.9. 
9.3.1 Kd Measurements using H3 scFv 
PEMS  
The  PZT/glass  PEMS  used  in  this  study  had  a  PZT  layer  (T105‐H4E‐602,  Piezo 
System, Cambridge, MA) 127 μm thick, 970 μm  long and 580 μm wide bonded to a 75 
μm  thick  glass  layer  (Fisher  Scientific,  Pittsburgh,  PA)  with  a  1.8 mm  long  glass  tip 
protruding from the free end. An optical micrograph of the PZT/glass PEMS is shown in 
Figure 9‐5(a).  The  resonance peak used  for  this detection was  the  first  length mode, 
which can be mathematically predicted using the relationship equation 7.2.     The peak  
occurred at around 504 kHz  in air with a Q value of 45 and around 429 kHz  in diluted 
serum with a Q value of 15 as shown in the resonance spectra in Figure 9‐5(b).  
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ScFv and Her2 production 
  The  target  Her2  extracellular  domain  (ECD)  was  expressed  from  stably‐
transfected HEK‐293 cells and purified using immobilized metal affinity chromatography 
(IMAC)  as  previously  described295.  The  anti‐Her2  scFv, H3, was  isolated  from  a  naïve 
human scFv phage display library using techniques essentially as previously described 296 
Her2  ECD  obtained  as  described  above  was  coated  onto  a  Maxisorp‐Immunotube 
(NUNC, Denmark) at a concentration of 20 µg/mL  in  coating buffer  (Bup‐H  carbonate 
bicarbonate buffer; Pierce) at 4°C, overnight.    scFv‐Phage  library  stock  (100 µL; 1.3 × 
1013  pfu/mL)  was  added  to  the  immunotubes  to  pan  (isolate)  anti‐Her2  scFv‐phage 
clones.   The H3 clone was  isolated  following  four  rounds of  selection, was  sequenced 
and subcloned  into  the pCyn expression vector. Soluble scFv were expressed  in E. coli 
TG1,  isolated  from  the  periplasmic  space  and  purified  by  Ni‐NTA  agarose  affinity 
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Figure 9‐5:  (a) An optical micrograph and (b) in‐air and in‐liquid resonance spectra of the 
PZT/glass PEMS 970 μm long and 580 μm wide with a 1800 μm long glass tip used in the 
study.   
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chromatography  and  HPLC  on  a  Superdex75  column  (Pharmacia)  as  previously 
described297.   Final yields were 1‐2 mg of pure H3 scFv per  liter of expression culture.  
Specificity for Her2 ECD was confirmed by flow cytometry against Her2 overexpressing 
human tumor cell lines.  
Insulation 
For electrical insulation, the PEMS was first cleaned by sonication for 30 minutes 
in  acetone,  followed  by  rinsing with  DI water  and  soaking  in  a  one  in  1000  diluted 
piranha  solution.  The  PEMS  is  soaked  in  40  mM  3‐mercaptopropyltrimethoxysilane 
(MPS) solution in ethanol and rinsed. It was then soaked in a 0.01 M NaOH followed by 
rinsing with de‐ionized (DI) water and vacuum dried (Model 1400E, VWR International) 
at 762 mm Hg. For each of the subsequent MPS depositions, it was soaked in a 40 mM 
MPS  solution  in  ethanol  titrated  to  pH  =  4.5  with  acetic  acid.  This  procedure  was 
repeated two times to give a total of 3 MPS depositions.  
Immobilization 
Sulfo‐SMCC was used as the bi‐functional linker for scFv immobilization on MPS. 
First, the scFv was  linked to sulfo‐SMCC using a 1 mL solution 900 nM scFv and 80 μM 
sulfo‐SMCC for 2 hr at 4°C.   The NHS‐ester  in the sulfo‐SMCC will react with a primary 
amine of  the  scFv. Unreacted  sulfo‐SMCC molecules were  then  removed by  repeating 
microcentrifugation at 6000 RPM with a 10kD  filter  (Millipore)  three  times. The MPS‐
coated PEMS was then soaked  in the sulfo‐SMCC‐linked scFv solution with 5 mM EDTA 
for  2  hr  to  immobilize  the  scFv  on  the MPS  coating  surface  via  the  reaction  of  the 
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maleimide of  the  sulfo‐SMCC with  the  sulfhydryl of  the MPS.  In  a previous  study we 
have verified this immobilization on multiple PEMS platforms.   
A  human  serum  typically  contains  about  40  mg/mL  of  albumin  which  helps 
maintain the blood osmotic pressure to prevent  leaking of the  fluid  from the blood to 
tissues. Albumin is by far the most abundant protein in serum and the major source of 
potential non‐specific binding. To minimize potential non‐specific  in diluted  serum  (1) 
we carried out the detection in 1 in 40 diluted human serum (one part of human serum 
with 40 parts of PBS, and (2) blocked the sensor surface with a 30 mg/mL BSA (Bovine 
serum Albumin) solution in PBS prior to detection. 
PEMS Detection Protocol 
For Her2 detection, the scFv‐immobilized PEMS was then  immersed  in a home‐
built  flow cell 192 with a peristaltic pump  (model 77120‐62, Cole‐Parmer’s Master Flex, 
Vernon Hills,  IL)  for both BSA blocking and Her2 detection with  the PEMS’s  two  faces 
tangential  to  the  flow  at  a  flow  rate of 0.7 mL/min.  The  flow  cell  contained 6 mL of 
liquid. 
BIAcore chip preparation 
The  H3  scFv  was  characterized  using  surface  Plasmon  resonance  (BIAcore, 
Piscataway, N.J.)  in a similar manner which  is previously discussed274.   The sensor chip 
used was CM5  (Biacore, Piscataway, NJ), which  is a carboxymethylated dextran matrix 
covalently attached to a gold film.   The CM5  is  inserted  into the BIAcore unit, and the 
temperature  is set to 25°C.   The carboxylic acid groups are then activated by flowing a 
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100 µL  solution of NHS  (11.5 µg/mL) and EDC  (250 µg/mL) at a  rate of 20 µL/minute 
over the CM5 chip.  Two of the four flow cells on the CM5 are conjugated.  A 10 µg/mL 
solution of Her2 ECD in 10 mM sodium acetate (pH 5.2) is injected over the first channel 
at a  rate of 25 µL/min until a shift of 150  response units  (RU)  is observed.   Following 
Her2 immobilization, 100 µL of 1M Ethanolamine (pH 8.9) is injected over the surface at 
a rate of 25 µL/minute to block the unreacted sites on the CM5 chip.  The procedure is 
repeated using EGFR on the second channel to serve as a negative control.   
BIAcore measurement protocol 
Preliminary results indicated that the Kd of the H3 scFv was 33 nM.  Each of the 
H3  scFv concentration  is  run  in duplicate across  the Her2 and  the EGFR  surface.   The 
scFv is injected at a rate of 30 µL/min for 3 min.  Following this injection, PBS is injected 
at 30 µL/min for 30 min. 
In‐situ all‐electrical detection of Her2 in diluted serum  
To illustrate the real‐time nature of the PEMS, after the scFv was linked to SMCC 
as described above, the MPS‐coated PEMS was placed in the flow cell and subjected to 
scFv immobilization, BSA blocking, and Her2 detection at a flow rate of 0.7 mL/min. The 
resonance frequency shifts versus time of these procedures are shown in Figure 9‐6(a). 
It started with immersing the PEMS in PBS for with 15 min in period I at t = 0‐15 min. as 
can be seen, during this period, the resonance frequency of the PEMS remained at 0 ± 
30 Hz. This PBS period was followed with the SMCC‐linked scFv immobilization in period 
II  at  t=15‐44 min,  in which  the  resonance  frequency  of  PEMS  decreased with  time, 
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yielding  a  resonance  frequency  shift  of  roughly  ‐430  Hz  at  =  44 min.  After  the  scFv 
immobilization procedure, PBS was then flown for 15 min in period III at t = 44‐59 min to 
remove any unbound scFvs from the flow cell.  During this second PBS period, the shift 
in resonance frequency was 0 ± 25 Hz, again indicating that the resonance frequency of 
PEMS was  stable with  time  in PBS. Between  t = 59 min  to 185 min  in period  IV, a 30 
mg/mL BSA solution in PBS was flown in the flow cell to preemptively saturate the non‐
specific binding of BSA on the sensor surface to minimize potential non‐specific binding 
later in the Her2 detection in diluted human serum. Note that the resonance frequency 
shift  due  to  the  nonspecific BSA  binding  saturated  at  around  t  =  172 min,  yielding  a 
resonance frequency shift of ‐1470 Hz. Following the BSA blocking, the PEMS was rinsed 
with  a 10 mg/mL BSA  and 0.1%  Tween20  solution  in period V  at  t = 185 – 195 min. 
Again, during this rinsing period, the resonance frequency of the PEMS remained fairly 
stable  throughout. The PEMS was  then exposed  to  the  flow of diluted human  serum 
containing 600 ng/mL of Her2 in period VI at t = 185‐278 min over which time period the 
PEMS exhibited a  resonance  frequency  shift of  ‐520 Hz.   A  final background  check of 
flow of diluted serum was conducted in period VII at t = 278‐295 min. As can be seen, in 
period VII, the resonance frequency of the PEMS also remained stable in diluted serum 
after  the detection.  These  results  are  similar  to our previous work  regarding Her2  in 
mixed  protein  solutions204.    To  show  that  the  resonance  frequency  shifts  shown  in 
Figure  9‐6(a)  at  various  times were  indeed  reliable, we  show  the phase  angle  versus 
frequency resonance spectra of the PEMS at t = 5 min in PBS, at t = 50 min after the scFv 
immobilization, at t = 180 min after the BSA blocking, and at t = 275 min after the Her2 
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detection during the above test in Figure 9‐6(b). As can be seen, the shape and height of 
the resonance peak remained roughly constant throughout the test, indicating that the 
resonance frequency shifts shown in Figure 9‐6 (a) were indeed reliable.  
 
Her2 dose response in 1 in 40 diluted human serum 
To examine the PEMS dose response of Her2 in diluted human serum,  the PEMS 
was stripped of the bound scFv before each detection and reinsulated with MPS.  Fresh 
scFv was then immobilized on the PEMS surface using procedures previously described.  
The  PEMS  was  then  subject  to  a  PBS  flow  across  the  PEMS  surface  for  10 min  to 
establish  the  background  followed  by  30  mg/mL  BSA  blocking  in  a  flow  until  the 
resonance  frequency of  the PEMS  saturated  (about 2 hr)  followed by  rinsing with 10 
mg/mL BSA and 0.1% Tween 20. The PEMS was then exposed to diluted human serum 
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Figure 9‐6:  (a) Resonance frequency shift versus time of the PEMS: in PBS in period I at t = 0‐
15 min, scFv immobilization in period II at 15‐44 min, PBS rinsing in period III at 43‐59 min, 30 
mg/mL BSA blocking in period IV at 59‐185 min, 10 mg/mL BSA rinsing and Tween20 rinsing 
in period V, detection in 600 ng/mL Her2 in 1 in 40 diluted  serum in period VI at t = 185‐278 
min and rinsing in diluted serum in period VII at t = 278 – 300 min, and (b) phase angle versus 
frequency resonance spectra at  t = 5 min (in PBS), 50 min (after scFv immobilization), 180 
min (after BSA blocking), and 275 min (after Her2 detection). Note that throughout the 
detection period, the shape of the resonance peak and the Q value remained constant. 
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spiked with Her2 in one of the following concentrations: 6000, 600, 60, and 6 ng/mL. In 
this  study,  we  re‐immobilize  the  scFv  after  each  detection  as  opposed  to  simply 
releasing the Her2  in a glycine/HCl buffer solution298 after detection to ensure that the 
binding performance of the scFv  in each detection was roughly  identical. The obtained 
resonance frequency shift versus time in diluted serum with 60,000 6000, 600, 60, and 6 
ng/mL  Her2  is  shown  in  Figure  9‐7  where  each  curve  was  the  average  of  two 
independent  tests.  As  can  be  seen,  at  t  =  60  min,  the  PEMS  yielded  a  resonance 
frequency  shifts of‐2200±150  ‐1063±170,  ‐531±110,  ‐165±150,  ‐35±15     Hz  in diluted 
serum with 6000, 600, 60, 6 ng/mL of Her2, respectively.  The standard deviations were 
calculated by using the Δf for the two trials. Also shown in Figure 9‐7 is the result of the 
control experiment at 0 ng/mL of Her2  in diluted serum.   Note  that  in  the absence of 
Her2  in  the  diluted  serum,  the  PEMS  exhibited  no  net  shift  in  resonance  frequency 
throughout the 60 min of exposure with a standard deviation of about 15 Hz.   Clearly, 
the 35±15 Hz shift at t= 60 min at 6 ng/mL was well above the standard deviation of the 
control  (5 Hz) or  that at 6 ng/mL  (also 15 Hz). The  reason  for  the  slow, almost  linear 
response over the 60 min of detection at this concentration was in part due to the low 
concentration of 6 ng/mL as well as the moderately low affinity of this scFv.  
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Determination of the dissociation constant, Kd using PEMS  
Similar to the analysis performed using a silicon based microcantilever304,306 we 
have deduced Kd from the dose response curve.  As can be seen from Figure 9‐7, at t = 
60 min,  the  resonance  frequency  shifts at all  concentrations appeared  saturated.  It  is 
therefore  reasonable  to assume  that  the  resonance  frequency  shifts at  t = 60 min as 
equilibrium  resonance  frequency  shift  at  theses  Her2  concentrations.  Therefore,  in 
Figure 8‐8(a), we plot equilibrium  resonance  frequency  shift  (as approximated by  the 
resonance  frequency  shift  at  t  =  60 min)  versus Her2  concentration.  The  fraction  of 
saturation, θ, which is defined as the equilibrium fraction of bound binding sites out of 
all  available binding  sites on  the  sensor  surface  can be estimated  as  the  ratio of  the 
equilibrium resonance frequency shift Δf(c) at concentration, c to Δfs. Approximating the 
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Figure 9‐7:   Resonance frequency shift versus time of the PEMS in diluted serum with 
6000, 600, 60, 6 and 0 ng/ml of Her2.   
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resonance frequency shift at t = 60 min at concentration, c as the equilibrium Δf(c), the 
equilibrium  fraction of saturation can  then be deduced as θ=Δf(c)/Δfs. The obtained θ 
versus c  is plotted as full squares  in Figure 9‐8(a). Note that the equilibrium fraction of 
saturation  at  concentrations  below  6  nM  was  below  0.25,  the  range  where  the 
dissociation  constant  can be  approximated  as  the  inverse of  the  slope of equilibrium 
fraction of saturation versus concentration.  In Figure 9‐8  (b) we replot θ versus c only 
for  the  concentrations below 6 nM.  The  inverse of  the  slope of  the best  linear  fit of 
coverage versus c in Figure 9‐8 (b) yielded a Kd of 3.3 × 10
‐8 M.  Using the obtained Kd of 
3.3 × 10‐8 M, we further calculated the equilibrium coverage θ as c/Kd/(1+c/Kd) where c 
was the Her2 concentration and plot the theoretical coverage as the solid line in Figure 
9‐8(a). As can be seen, the obtained solid  line agreed well with the experimental data 
points, confirming the obtained value for Kd was reasonable. 
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Figure 9‐8:  (a) Resonance frequency shift at t = 60 min and coverage versus Her2 
concentration and (b) Her2 concentration versus coverage for coverage below 0.25. The 
linear fit of the slope in (b) gives Kd =  3.3 × 10‐8 M, consistent with that obtained by BIAcore.  
The solid line in (a) represents the coverage as calculated using Eq. (1) with Kd =  3.3 × 10‐8 M 
obtained from (b).  
a)  b) 
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BIAcore results 
The  binding  kinetics  of  the  H3  scFv  were  measured  by  surface  plasmon 
resonance on a BIAcore  instrument using recombinant Her2 bound to the CM5 sensor 
chip, and EGFR bound to a different CM% sensor chip.  The response of the BIAcore was 
recorded for H3 scFv concentratsion 150 nM and 76 nM across the Her2 and EGFR chips, 
and the results can be found  in Figure 9‐9 (a).   The response measured from the EGFR 
chip  is  used  as  an  assessment  of  background  and  is  subtracted  from  the  response 
measured for the Her2 chip which  is shown  in Figure 9‐9 (b).   The section of the curve 
associated with H3 binding and unbinding are fit to the equation 9.8 in order to measure 
the values of ka and kd.   The value for ka was deduced to be 2.3 x 10
5 1/Ms and kd was 
deduced to be 6.8x10‐3 1/s.  Using these values the value Ka can be deduced to be 3.3 x 
108  1/M,  and  Kd  is  2.98  x  10
‐8 M.    The  values  of  Ka  and  Kd  can  also  be  deduced  by 
normalizing  the  response  at  equilibrium  for  the  150  nM  and  76  nM,  257  and  221 
response units  (RU) by  the maximum  response   308 RU.   Again using  the normalized 
response the value Ka can be estimated using the equation 9.9.  The values deduced for 
BIAcore were determined to be statistically significant because the measured Chi2 was 
6.   Chi‐square  is a  family of distributions  commonly used  for  significance  testing. The 
most  common  variants  are  the  Pearson  chi‐square  test  and  the  likelihood  ratio  chi‐
square  test.    In  general,  Chi2  values  are  lower  than  about  10  for  a  good  fit  to 
sensorgrams with normal noise levels.307   
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Summary of Kd determination of H3 scFv 
  We have  investigated  real‐time,  label‐free,  in‐situ detection of Her2  in diluted 
serum using a PZT/glass PEMS with H3 scFv immobilized on the MPS insulation layer of 
the PEMS surface. We showed that the PEMS could detect Her2 at a concentration of 6 
ng/mL  in diluted human serum. Furthermore, using the detection results at 0.6, 6, and 
60 nM of Her2 in diluted serum, we deduced a dissociation constant, Kd, of 3.3 ×10
‐8 M 
as consistent with that obtained by BIAcore.  
a) 
b) 
Figure 9‐9:  (a) the raw data for the control trace, and the experimental trace of the BIAcore. 
(b)  the data which is corrected by subtracting the control trace from the experimental trace
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9.3.2 Kd Measuerments using Herceptin and L26 
Using  the  data  from  Figures  7‐9  and  7‐10, which  are  the  dose  response  and 
calibration curves  for Herceptin and L26,  the dissociation constant can be determined 
using  the  Langmuir  isotherm  as previously discussed.   Using  the measured maximum 
relative  frequency  shifts  (Δfs/f)  4x10
‐2  and  3.23x10‐2  for  Herceptin  and  L26,  value  of 
coverage, θ, can be deduced and plotted as a function of Her2 concentration.  Figure 7‐9 
depicts  the graphs of coverage vs. Her2 concentration.   Using a  linear  regression,  the 
inverse of slope of the best fit line will be the equilibrium constant Kd.  The coefficients 
of determination for the best fit lines indicate a good fit as the value for Herceptin is .98 
and L‐26 is .97.  The Kd deduced for Herceptin is .1 nM, which is in agreement with those 
found  in  the  literature  308.    The  value  of  Kd  deduced  for  the  L‐26  antibody  is  .5  nM. 
However there is currently no value listed in the literature which the deduced value can 
be compared.  The accuracy of the measurement of equilibrium constant can be used to 
further validate the accuracy of the PEMS.   
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Figure 9‐10:  Using the Langmuir isotherm and the dose responses presented in figures 7‐9 
and 7‐10 the values of Kd can be deduced using the inverse of the slopes of the best fit lines of 
(a) Herceptin and (b) the L‐26 antibody. 
a)  b) 
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Chapter 10 Analysis of Longitudinal Extension Mode Detection 
10.1 Detection Using Nonflexural Modes  
The data for IPA detection using width mode detection discussed in Chapter 2 by 
Pang  and  colleagues29  was  analyzed  using  the  Sauerbrey  Equation.    The  Sauerbrey 
equation is a mathematical relationship used to quantify the shift in resonant frequency 
of an oscillator with the absorbed mass.  In the derivation, the  mass added is treated as 
an added thickness to the oscillator, which is shown in Figure 10‐1.   
 
  In Figure 10‐1 (a) the shear mode vibration of a quartz crystal with mass, Mq, and 
thickness tq is illustrated.  At resonance the wavelength, λ, is 2tq.  Using the relationship 
tq 
tq 
tq 
dtq 
tf 
Mq 
Mq 
Mq 
Mf   ρf 
Figure 10‐1:  The figure depicts a shear wave in (a) a quartz crystal (b) a quartz crystal with an 
incremental increase in thickness (c) a quartz crystal with an added film. 
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that  the  wave  velocity,  c,  is  the  product  of  the  wavelength  and  the  frequency,  an 
expression relating the frequency and the thickness can be expressed:139 
௤݂ ൌ
ܿ௤
2ݐ௤
                     ሺ10.1ሻ 
The shift in resonant frequency due to an infinitely small change in crystal thickness ,  as 
depicted in Figure 10‐1 (b) can be deduced by differentiating equation 10.1 
݀ ௤݂
݀ݐ
ൌ
െܿ௤
2ݐ௤ଶ
                   ሺ10.2ሻ 
Equation 10.2 can be divided by 10.1 to express the shift in terms of relative frequency 
shift, and expressed in terms of relative thickness and mass change. 
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                      ሺ10.3ሻ 
The Sauerbrey equation assumes  that  the  increment of  foreign mass, dM  is uniformly 
distributed  over  the  crystal  surface  to  form  a  thin  film, Mf  which  is  treated  as  an 
equivalent change in the mass of the crystal.  Using the approximation that Mq ~ Mf the 
relative change in resonant frequency upon deposition of the film as shown in Figure 10‐
1 (c) is 
൫ ௖݂ െ ௤݂൯
௤݂
ൌ െ
ܯ௙
ܯ௤
ൌ െ
݉௙
݉௤
             ሺ10.4ሻ 
where  fc  is the resonant  frequency of the crystal with a deposited  film.   The mass  is a 
product of the thickness and the density so using Equations 10.2 and 10.4, and assuming 
203 
 
that both the film and the crystal have the same density (ρf~ρq), the mass per unit area 
(mf=Mf/Area) of the film can be expressed 
݉௙ ൌ െ
൫ ௖݂ െ ௤݂൯ߩ௤ݒ௤
2 ௤݂ଶ
                    ሺ10.5ሻ 
When  it  is further assumed that the shear velocity  in the film  is  identical as within the 
crystal the more traditional form of the equation can be realized139 
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10.2 Using Sauerbrey Equation to Analyze PEMS Results 
If  the  Sauerbrey  equation was  used  to  explain  the  frequency  shift  associated 
with the longitudinal extension mode then the frequency shift would be attributed to a 
change  in  the  length of  the PEMS due  to adsorption on  the  face of  the  cantilever as 
shown  in Figure 10‐2.       Starting with equation 7.2, a Sauerbrey equivalent expression 
can be deduced for the length mode: 
∆݂ ൌ െ
ܿ
݊ܮଶ
∆ܮ                     ሺ10.7ሻ 
An attempt will be made to use Equation 9.7 to explain the data presented in Figure 7.2.  
The PEMS used in Figure 7.2 has a length of 970 μm, and a corresponding length mode 
resonance  at  ~830  kHz.  If  the  expression  is  used  to  analyze  the  data  for  antibody 
detection using a PMN‐PT PEMS one can use  the values c=3222 m/s and approximate 
the size of the antibody to be 10 nm.309  Using these values, and the assumption of the 
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adhesion  of  a  confluent  layer  of  antibodies  attaching  to  the  face  of  the  PEMS,  the 
equation predicts a  shift  in  resonant  frequency of 8.5 Hz. Which means  that  for Her2 
and anti‐EGFR detection, we  should have expected no more  than a 8.5 Hz  resonance 
frequency shift at any Her2 and anti‐EGFR concentrations.  However, as shown in Figure 
9‐7, when  detecting Her2  at  high  concentrations,  the  saturated  resonance  frequency 
shift was 2.2 kHz which is ~250X higher than the 8.5 Hz predicted Equation 9.7. Even at 
an extremely  low concentration of 5 pg/mL where the coverage of the bound Her2 on 
the PEMS surface  is  low, the observed resonance frequency shift of about 120 Hz was 
still 14 times the predicted value of 8.5 Hz.  The discrepancies most likely arose because 
the Sauerbrey equation assumes that the material properties of the sensor, such as the 
Young’s modulus will remain constant,139 however Qing Zhu has demonstrate that the 
Young’s modulus  can  change during detection as a  result of domain  switching.2   As a 
result it is possible that the sensing mechanism for the length and width modes of PEMS 
can due to the change in Young’s modulus.   
 
 
Figure 10‐2:  The figure depicts schematically how adsorption of proteins on the face of the 
PEMS would result in a change in length of the PEMS.   
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10.5 Stress effect  
Discrepancies  with  experimental  data  and  those  predicted  by  mass  loading 
model have been observed,  and  it  is often  attributed  to  the  stress  effect.  The  stress 
effect  in cantilevers was  first  reported  in 1975 when  it was  first observed  the natural 
frequency shift of a fresh etched GaAs cantilever plate due to surface stress induced by 
adsorption/desorption of gas molecules.310  Subsequently, it was found that for silicon‐
based microcantilever, the enhancement in frequency shift due to stress effect could be 
10 times larger than predicted by the mass loading model.40,41 More  recently, the stress 
effect was observed and reported in a wide range of biological and chemical detections 
using  PEMS.42,44,45,47,268,311‐318  Quantitatively,  the  enhancement  observed  in  PEMS  in 
both gaseous and aqueous detection was 100‐200  times  larger  than predicted by  the 
mass  loading model,  and was  ten  to  fifty  times  larger  than  the  enhancement  in  the 
silicon‐based microcantilever as can be in the table presented below which was adopted 
from Qing Zhu and updated to  include recent publications.    It could be concluded that 
the two‐order‐of‐magnitude enhancement would be a unique feature and advantage of 
the PEMS and a wide range of biological and chemical detections using PEMS showed 
dominant stress effect. 
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The stress effect can be understood by recognizing that the resonance frequency 
can change due to mass loading, and adsorption induced differential surface stress.  The 
surface stress can affect the spring constant and resonant frequency can be expressed 
using the relationship294 
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                     ሺ10.7ሻ         
Where fn
’ is the frequency and ΔK is the change in spring constant due to adsorption 
induced surface stress.  The surface stress will induce an axial force, N, and a moment, 
M,294 
Table 10‐1:  Deviation from mass loading model, and frequency shift enhancement due to 
stress effect reported in the literature.  The table was adopted from Qing Zhu2 and updated 
to contain the data for E. coli detection presented in chapter 5. 
Cantilever  Detection system  Enhancement*  Reference 
Silicon Nitride  E. coli detection  No  20 
Silicon  Virus detection  No  37 
Silicon  Mercury detection  ~4 times  40 
Silicon Nitride  Na+ adsorption  10 times  41 
PZT/SiO2/SiNx  C‐protein detection  100‐120 times 
42,43 
PZT/SiO2/SiNx  PSA detection  100‐200 times 
28,44 
PZT/SiO2  Humidity detection  100 times 
45 
PZT/Glass  Salmonella cells detection  100‐200 times  46,47 
PZT/Glass  E. Coli cells  100‐200 times  48 
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which shown in Figure 10‐3, as a force acting along the median plane of the cantilever.  
In  the  equation  s  represents  the  stress  per  unit  length,  l  represents  length  and  t 
thickness.  The stress per unit length, s is equal to the sum of the acting stresses on the 
cantilever (s=s1+s2), where s1 is acting on the top surface and s2 is acting on the bottom 
surface.  Tensile or compressive forces of the cantilever is determined by the sign of the 
resultant surface stresses s1 and s2.   
 
The resonant frequency is deduced by first considering the axial force in the 
Bernoulli‐Euler equation:294  
ܦ
߲ସݖ
߲ݔଶ
െ ܰ
߲ଶݖ
߲ݔଶ
൅ ݉௟
߲ଶݖ
߲ݐଶ
ൌ 0                     ሺ10.10ሻ 
Figure 10‐3:  The following figure depicts the stress effect on a cantilever and  it is 
adopted from 25 
dz/dx
dz/dx +[d2z/dx2]dx 
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assuming that the axial force due to the surface stress should be constant and act at the 
free end of the  caused by the surface stress for the effective rigidity of the cantilever as 
shown in Figure 10‐3 and neglects the bending rigidity of the cantilever.319 For this 
model, the governing equation for a taut string can be written as294 
ܰ
߲ଶݖ
߲ݔଶ
൅ ݉௟
߲ଶݖ
߲ݐଶ
ൌ 0                     ሺ10.11ሻ 
and from this the resonant frequency can be deduced294 
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                     ሺ10.12ሻ 
Where  the  fundamental  mode  transverse  wave  length,  4l,  ng  is  the  geometrical 
coefficient  for different shapes of cantilevers, ml  is the mass per unit  length and mb  is 
the mass of the cantilever beam.  In general, the whole system can also be treated as an 
effective mass connected in parallel to two springs with K contributed by bulk property 
and  Ks  contributed  by  the  surface  stress.    The  change  in  spring  constant  due  to  the 
surface adsorption is given by294 
∆ܭ ൌ
ߨଶ ܯ௘݉௕
4݊௚
ሺߜݏଵ െ ߜݏଶሻ                    ሺ10.13ሻ 
Where δs is the change in surface stress before and after adsorption.  When ΔM<<mb 
and ΔK<<K the resonant frequency after adsorption can be approximated to be294 
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  Using  an  array  of  cantilevers with  varying  lengths,  simultaneous  ,quantitative 
analysis  of  mass  and  surface  stress  can  be  carried  out26.      The  result  of  Shin  and 
colleagues can be found in the Figure 10‐4.  The figure shows that as the lateral scaling 
factor  increases  beyond  a  value  of  2  there  is  significant  deviation  between  the 
experimentally measured shift in frequency and that which is predicted by mass loading 
theory.    The  lateral  scaling  factor  they  present  is  a multiple  of  30μm, which  is  the 
smallest cantilever length.  Cantilevers with the same width and thickness are fabricated 
with  lengths 30, 60, 120, 180,  and 240  μm  (1, 2, 4, 6,  and 8  times  the  length of  the 
shortest  cantilever),  and  the  change  in  resonant  frequency  of  these  cantilevers  is 
measured for antibody adsorption of the surface.   The results verify experimentally that 
when  the  change  in  spring  constant of  the  cantilever  is  small  relative  to  its effective 
spring constant as in a short cantilever the mass scaling theory is accurate.  However as 
the length of the cantilever increases while maintaining the same length to width aspect 
ratio the change in effective spring constant due to the absorption must be considered. 
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10.4 Effect of Young’s modulus change in PEMS detection resonance frequency shift 
An alternative explanation to the taut string model presented above is that with 
the  induced  strain  as  εt,  εw,  and  εL  in  the  thickness,  width,  and  length  directions, 
respectively, and the effective Young’s modulus change, ΔYeff. The resonance frequency 
shift,  Δf,  could  be  related  to  the mass  change,  Δm,  the  spring  constant  change,  Δk 
including εt, εw, εL, and ΔYeff as
3  
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Since the lateral strain or surface stress was isotropic in the width and length direction, 
i.e., εL = εw, and the Poisson’s ratio was close 0.33 for both piezoelectric  layer and the 
nonpiezoelectric layer, the equation can be rewritten as3 
Figure 10‐4:  The above figure is adopted from Shin and colleagues26 and displays that as the 
cantilever get longer (stiffness decreases) it deviates from the mass sensitivity 
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Altogether,  resonance  frequency  change  of  a  PEMS  could  be  a  result  of  the 
dimensional change and/or the elastic modulus change and/or mass change. It is known 
that ferroelectric domains of soft piezoelectrics can be switched a non‐180°  angle by an 
electric field207,320 or an applied stress321.     As a result, both electric fields and stresses 
can  significantly  change  the  Young’s modulus  of  a  soft  piezoelectric.322,323  A  recent 
piezoelectric  force  microscopy  (PFM)  study  showed  that  the  polarization  in  a 
(PbMg1/3Nb2/3O3)0.63(PbTiO3)0.37 (PMN‐PT) freestanding films used for PMN‐PT PEMS
 can 
switch from an in‐plane direction to a normal direction by a DC electric field of mere 1.9 
kV/cm.320 Meanwhile, the Young’s modulus of PMN‐PT can change  from 70 GPa along 
the  polarization  direction  to  about  80 GPa when  perpendicular  to  the  polarization.13 
Conceivably, a PEMS’s unexpectedly large resonance frequency shift may be a result of a 
Young’s modulus  change  due  to  the  stress  generated  by  the  binding  of  the  target 
antigen  to  the PEMS  surface. Figure 10‐5  schematically  illustrates how binding of  the 
target antigen results in domain switching which decreases the Young’s modulus. 
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The  change  in Young’s modulus has been demonstrated  to  correlate well with 
humidity  detection  as  depicted  in  Figure  10‐6318.    Young’s modulus  change  of  a  soft 
piezoelectric  is  a  result  of  non‐1800  domain  switching.207,320,322  For  the  perovskite 
structure, it’s well‐known that non‐1800 domain switching would result in the dielectric 
constant  change.324  The  lateral  Young’s modulus  Y11
c of  c domain whose polarization 
direction  is  parallel  to  the  thickness  or  3  direction  is  larger  than  the  lateral  Young’s 
modulus Y11
a of a domain whose polarization direction is perpendicular to the thickness 
direction.324  Domain  switching  is  difficult  to  measure  directly,  instead,  dielectric 
constant measurement was adopted since the dielectric constant ε33
c (where subscript 
33 denotes ε measured along the thickness or 3 direction) of c domain  is smaller than 
ε33
a of a domain. Therefore, if Young’s modulus decreases due to c domain switching to 
a domain, dielectric constant gain can be observed.324   The dielectric constant change 
can be deduced from the capacitance measurement since318 
∆ఌ
ఌ
ൌ ∆஼
஼
 ݓ݄݁ݎ݁ ߝଷଷ௖ ൏ ߝଷଷ௔  ܽ݊݀ ଵܻଵ௖ ൐ ଵܻଵ௔       (10‐17) 
Figure 10‐5:  (a) a PEMS prior to antigen binding.  (b) a PEMS after antigen binding.  Note 
how 2 of the domains in the PEMS rotate 90°.  This schematically represents the switching 
from a domain to c domain, which results in ΔY.  The figure was sketched by Wei Wu, and is 
an interpretation of a figure presented by Qing Zhu3 
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 where C is the capacitance of the piezoelectric layer. Therefore, to further validate the 
Young’s modulus change in the piezoelectric layer, capacitance of the PMN‐PT layer was 
monitored during measurement.  
 
Using QCM the mass change was measured and the measured frequency shift in 
the PEMS is 300 times too large to account for the observed resonance frequency shift if 
the mass detection model is used.  Also, through the use of a laser displacement meter, 
the  lateral  strain was measured and  is about  forty  times  too  small  to account  for  the 
measured shift in resonance during the humidity detection. If Stoney’s equation is used 
to calculate the surface using the deflections measured318 during the humidity detection 
experiments, the stresses are greatly exaggerated.   Using the measured displacements 
the deduced a surface stress change would be ‐45 N/m and ‐15 N/m for the tin and the 
gold surface of the PEMS when RH changed from 60% to 30%, which were two orders of 
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Figure 10‐6:  A figure demonstrating that humidity detection correlates with DC bias and 
that the frequency shift correlates with the change in Young’s modulus.  The figures are 
adopted from Qing Zhu2,3 
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magnitude  larger  than  the  typical surface stress, 0.1‐0.25 N/m,  induced by absorption 
(e.g., thiol adsorption on gold325). The reason why Stoney’s equation does not work for 
this  case  is  because  the  criteria  that  the  detection  cantilever  is  rigid,  i.e.,  no 
microstructural changes occur  to alter  its elastic modulus  is not met. Contrary  to  this 
requirement,  the  present  PEMS  exhibited  observable  domain‐switching‐induced 
Young’s modulus changes.  
10.4.1 Change in young’s modulus is sensing mechanism for Length Mode 
According  to Equation 10‐6,  if  the  shift  in  resonant  frequencies of  crystal with 
varying  resonant  frequencies  is  scaled  by  the  square  of  the  resonant  frequency,  the 
normalized  values  should  be  identical  for  the  same  incremental  changes  in  mass. 
However,  if  the  frequency  shift  is a  result of  the change  in Young’s modulus as  it has 
previously  been  explained,  the  assumptions  in  the  derivation  are  not met,  and  the 
frequency  shift  should be normalized by  the  resonant  frequency, and not  it’s  square. 
The derivative of Equation 7.2 is 
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If analyzed assuming  that  the  shift  in  resonant  frequency due  to  change  in density  is 
negligible  and  the  experimental  results  of  Qing  Zhu,  namely  that  the  change  in 
frequency due to change in length is negligible the equation318 
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can be deduced, where s  is the  linear surface stress which has units of   N/m2, and t  is 
the thickness of the PEMS as shown in Figure 10‐5.  The equation states that the relative 
frequency shift  is a result of a relative change  in Young’s modulus, which  is due to the 
surface stress generated by antigens binding to the PEMS.   
The  data  that  has  been  collected  using  the  length  mode  using  PEMS  with 
different  frequencies has been demonstrated  to  statistically  scale with  the  frequency. 
Consider  the detection of Her2  in diluted serum which will subsequently presented  in 
Figure 10‐7.  In this figure 2 cantilevers are used to detect Her2 at a concentration of 5 
pg/ml with  the  same  frequency  (680  kHz  and  700  kHz),  and  an  additional  cantilever 
operating at 950 kHz.   When  the  shifts  in  frequency are normalized by  the operating 
frequency, the curves collapse into one graph as shown in Figure 10‐7.   
 
  Table 10‐2  can be used as at means  to  compare  the  relative  frequency  shifts.  
From the data it appears as of the last 20 points of the detection have shown saturation.  
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Figure 10‐7:  (a) displays the results of 3 different cantilevers being used to measure the 
response of Her2 spiked into serum which is diluted 1:40 in PBS.  (b) displays the results 
presented in (a), but the shift in frequency is normalized by the resonant frequency of the 
PEMS. 
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Therefore  the  average  of  these  last  20  points  is  subtracted  from  the  initial  resonant 
frequency  in order  to calculate  the shift.    In addition  to  this  the standard deviation of 
these points is calculated in order to access the noise.  As it can be seen Δf/f values for 
the  three  trials are within or very close  to being within  the  standard deviation of  the 
noise. 
 
Table 10‐3 summarizes the statistical results for the three t‐tests.  The data show 
that when the three traces are compared the calculated t statistic is less than the critical 
t value, which allows the null hypothesis to be accepted.  The probability value (p‐value) 
of a statistical hypothesis test is the probability of getting a value of the test statistic as 
extreme as or more extreme than that observed by chance alone, if the null hypothesis 
H0, is true. It is the probability of wrongly rejecting the null hypothesis if it is in fact true.  
The P‐value  is also  calculated using  the  calculated, and all of  the values  conventional 
criteria, tests are considered to be very statistically significant.  
 
           
Trial  f  Δf  Δf/f  SD Δf  SD Δf/f 
1 
 
680 kHz  ‐160 Hz  2.4 x10‐4 ±25 Hz  ±3.8 x 10‐5
2 
 
700 kHz  ‐130 Hz  2.0 x10‐4 ±30 Hz  ±4.7 x 10‐5
3   950 kHz  ‐275 Hz  2.8 x10‐4  ±15 Hz  ±1.3 x 10‐5 
Table 10‐2:  The table summarizes the data for the three trials of Her2 detection in figure 10‐
7
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Furthermore,  data  for  the  same  concentration  of  Her2  in  diluted  serum,  but 
collected on different thickness PEMS can be normalized using the sum of the product 
of  the Young’s Modulus  and  thickness of  the  layers  in  the PEMS  (ΣYt).   This  factor  is 
selected  to  normalize  the  data  because  as  shown  in  equation  10.19  the  change  in 
Young’s modulus will vary depending upon the surface stress and this product.    If  it  is 
assumed  that  the same concentration of Her2 binding will generate  the same surface 
stress the normalized frequency shift can be expressed in terms of surface stress. 
∆݂
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  When the data for Her2 detection in diluted serum using 127μm and 8μm PEMS 
with Her2 concentrations  ranging  from 5 pg/mL  to 600 ng/mL  is normalized using  the 
value  ΣYt,  the  points  fall  along  a  straight  line.    The  values  used  to  carry  out  this 
normalization are, YPZT= 60 GPa, YPMN‐PT= 80 GPa, YCu= 110GPa, YGlass= 50GPa,  tPZT=127 
μm,  tPMN‐PT=  8  μm,  tCu=  4  μm,  tglass=  100μm.      The  data  indicates  that  the  thinner 
cantilevers  are  capable  of  lower  limits  of  detection  because  they  are  capable  of 
measuring smaller surface stresses. 
Test 
Traces 
X1  X2  t   t.05(2)  P ‐Value 
1 and 2  ‐0.0002433  ‐0.0001941  ‐0.492  2.086  0.01
2 and 3  ‐0.0001941  ‐0.0003031  0.8701  2.12  0.01
1 and 3  ‐0.0002433  ‐0.0003031  0.458  2.12  0.014
Table 10‐3:  Summarizes the result of a t‐test between the ΔF/F for the 3 traces of Her2 
detection in serum diluted 1:40 with PBS using 3 different PEMS 
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Figure 10‐8:  Displays that normalization of ΔF/F for 8 μm PMN‐PT and 127 μm thick PEMS 
by the factor ΣYt yields a straight line. 
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Chapter 11 Conclusions 
11.1 Summary 
The overall  goal of  this  thesis was  to detect proteins  in  serum with  a  limit of 
detection on the order of pg/mL.  The objectives set in order to meet this goal were: 
1. The PEMS should demonstrate a limit of detection on the order of pg/mL, and 
this will be achieved using the lateral extension modes of vibration. 
2. The PEMS should be insulated so that the all electrical measurements can be 
carried out while fully submersing the PEMS in aqueous solutions.  Develop a 
system of covalent immobilization of receptors such as antibodies and 
antibody fragments that can be carried out on the insulation layer. 
3. Detection of cancer antigens in human serum will be carried out.  The 
sensitivity and accuracy of the PEMS results will be compared to a current 
standard measurement protocols. 
4. Demonstrate the  feasibility of using the PEMS as a device to monitor patient 
response to therapy by detecting antibodies in serum.  The PEMS detection will 
also be compared to a current standard protocol.   
 
Objective  two  was  completed  using  silane  coupling  agents MTMS  and MPS.  he 
silanol group of these molecules can covalently bind to an electrode surface, providing 
excellent  bonding  between  the  electrode  surface  including  a  receptor,  and  the 
insulation  layer, which  cannot be achieved with  traditional  chemical vapor deposition 
techniques.   These molecules  can  covalently bond  to electrode  surfaces of  the PEMS 
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using standard silane chemistry and the silanols of the can  form a covalent bond with 
other silanols (such as MTMS or MPS) to build thicker  layers.   Both  insulation schemes 
have  successfully  demonstrated  their  ability  to  insulate  the  PEMS  by  retaining  the 
spectrum while  fully  submerged  in  ionic  solutions  for  time periods  in excess of 10 hr. 
Also,  the  results  of  chapter  4  indicate  that MPS  insulation  has  2  advantages  when 
compared  to MTMS.    The  first  is  receptors  can  be  covalently  bound  directly  to MPS 
insulation through the thiol group, while covalent attachment to a MTMS is much more 
difficult.   As a result, the MPS  insulation can be used  for double sided  immobilization, 
while MTMS  insulation  is one sided.   The double sided  immobilization has the capacity 
to bind a  larger number of antigen and thus should have  lower  limits of detection that 
single sided.   The second advantage of MPS  insulation  is  the  lower background noise.  
When comparing figure 5‐19 and 5‐11 (b)  it becomes clear that the standard deviation 
of the noise in PBS is three to four times smaller for an MPS insulated PEMS, than for an 
MTMS insulated PEMS.   
Objectives  1,  2  and  3  have  also  been  accomplished.    It  was  experimentally 
determined that by using the lateral extension modes of the PEMS the limit of detection 
can be  lowered by 3 orders of magnitude.   Using  this mode of vibration of  the PEMS, 
concentrations of Her2  in diluted  serum human  serum of 5 pg/mL  and  larger  can be 
measured.   Also,  the results of antibody detection using Panitunmab  indicate  that the 
limit of detection  is on  the order of 100  fg/mL.   The measurements of  the PEMS are 
validated  because  the  detection  results  agreed  with  that  of  ELISA  in  a  blind  study.  
Furthermore  the  PEMS  has  demonstrated  a  limit  of  detection  that  is  twenty  to  one 
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hundred times smaller than an ELISA assay.   The detection data can be further analyzed 
to  deduce  the  dissociation  constant  for  receptors  such  as  antibodies  and  antibody 
fragments.   Finally, when the results were analyzed using the Sauerbrey equation, the 
theory underestimates  the  frequency shift by a  factor of  fourteen.   The enhancement 
results are a  result of  the  change  in Young’s modulus due  to  the  stress generated by 
protein adsorption.  
11.2 Recommendations for Future Work 
11.2.1 Expand to array detection 
Biomarkers or molecular signatures can be produced by the tumor itself or the body 
in response to the tumor, and changes can be detected in the tumor, in the blood, urine 
or  other  body  fluids  of  cancer  patients.   One  of  the  reasons why  there  is  no  blood 
screening  test  for  breast  cancer  is  because  there  has  yet  to  be  a  serum  marker 
discovered  to  effectively  indicate  the  presence  of  cancer  in  patients.    Breast  cancers 
evolve from different cell types, and therefore may require different tumor‐associated 
antigens  for diagnostic screening.   As a  result examination of a panel of markers over 
time  can  achieve  greater  specificity.    In  addition  to  Her2,  potential markers  include 
EGFR,  CA‐15‐3,  CA27.29,  urokinase  plasminogen  activator  receptor  (uPAR), 
carcinoembryonic antigen (CEA), α‐fetoprotein (AFP), and cytokeratins326.  The goal is to 
use the pattern of shifts in concentration of the serum markers over a period of time in 
order to study which markers are the most clinically relevant to detect breast cancer in 
its  initial stages.    In addition to early detection, the array of PEMS can also be used to 
study the pattern shifts in concentration of the markers while undergoing treatment in 
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an  attempt  to monitor  the  treatment  progress,  and  if  the  disease  is  in  remission  or 
reoccurring. 
In order to study a panel of markers an array of PEMS must be used. Figure 11‐1 
depicts a schematic of the array setup.  The individual PEMS must be functionalized with 
a  receptor  selective  for  the  target  antigen,  and a  reference PEMS,  conjugated with  a 
control antibody (selective for a protein or cell that  is not contained  in serum), can be 
used to study the background noise. Background shifts can be subtracted from the shifts 
in  the  experimental  PEMS  in  order  to  determine  the  shift  due  to  the  binding  of  the 
respective antigens.    
 
11.2.2 Improve the Immobilization 
Improving  the  immobilization  could  potentially  increase  the  repeatability  and 
limit of detection of  the PEMS.   The current  immobilization schemes rely on  targeting 
the functional groups such as the carboxylic acid group in aspartic acid and glutamic acid 
or the primary amine in lysine, which are distributed throughout the primary sequence 
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Figure 11‐1:  A schematic depicting the setup of an array of PEMS which can be used to 
screen serum for known cancer markers 
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of  the antibody  (or receptor).   Therefore conjugation using  these sites could  lead  to a 
random orientation of the receptor on the surface of the PEMS as depicted in Figure 11‐
2(a).  Compared to an oriented immobilization as displayed in Figure 11‐2 (b) there will 
be  variability  in  the detection  results  as  the orientation on  the PEMS  surface will be 
random, leading to a variable amount of functional receptors on the surface.   
 
 
Common  wisdom  would  lead  to  the  conclusion  that  greater  packing  density 
would lead to a greater ability to capture antigen, thus increasing the frequency shift of 
the PEMS.   However,  there are experimental  results  that  indicate at above a packing 
density  of  1  g/m2,  binding  activity  drops  sharply.309  This  translates  to  4x106 
antibody/μm2, and 24 x106  scFv/μm2.   The antibody has 2 binding  sites per molecule, 
and  after  taking  this  into  consideration  one  can  see  that  the  scFv  has  the  ability  to 
capture three times the number of antigen when compared to antibody.  These results 
are  reported  for a  technique using physical absorption, and a simple calculation using 
Figure 11‐2:  Compares (a) random immobilization and (b) oriented immobilization 
a) 
b) 
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the size of the antibody (10nm) and an estimated size of the scFv (2nm) yields that the 
packing density  is not  in a monolayer.   As a  result,  the packing on  the PEMS  surface 
should be in a manner that maximizes the packing density because it will not exceed the 
value which causes a loss in activity.  
However, in addition to orienting the bioselective molecules, it is also important 
to minimize  the  steric  forces  from  the  substrate.   Guo  and  colleagues  evaluated  the 
effect of spacer length, surface density, and  hybridization conditions on oligonucleotide 
hybridization, and demonstrated  the  importance of  the spacer  length and  flexibility  in 
the antibody–antigen  interactions262. The extra  length of a  spacer provides  less  steric 
hindrance to conjugation and offers more flexibility, allowing the immobilized ligand to 
move into position to establish the correct binding orientation with a target protein. Of 
the  numerous  polymeric  spacer  arms,  polyethylene  glycol  (PEG)  has  been  used    to 
sucussfuly  increase the capture of antigen by  immobilized antibodies.263  In addition to 
reducing steric  forces PEG has also been demonstrated to be an excellent medium  for 
preventing nonspecific binding.264   
In order  to  improve  the orientation a cysteine  tag can be attached  to  the scFv 
through phage display techniques.327 Using  the sulfhydryl on  the  terminal cysteines of 
the scFv, it can be covalently bound to the sensor surface in a manner that improves the 
exposure of the protein to the surrounding solution using a maleimide functional group.  
Two techniques utilizing PEG can be used to improve the orientation of conjugation.  An 
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added  “bonus”  effect  is  that  PEG  has  also  been  demonstrated  to  reduce  nonspecific 
binding.   
The PEMS can be  insulated with aminopropyltrimethoxysilane  (APS) which can 
be deposited to provide a surface with terminal amines.   APS has been determined to 
insulate  as well  as  both MPS  and MTMS.      The  cantilever  is  first  cleaned  in  piranha 
solution (diluted 1:40  in DI water).   The cantilever  is rinsed thoroughly with water and 
then  twice  with  ethanol.    The  cantilever  is  submerged  in  a  0.1  mM  solution  of 
mercaptopropyltrimethoxysilane (MPS)in ethanol for 30 minutes.  After MPS coating the 
PEMS  is dried and then soaked  in a 2% solution of APS  in acetone for 30 minutes. The 
first  scheme  illustrated  in Figures 11‐3  (a) uses a maleimide‐polyethyleneglycol  (PEG)‐
NHS ester bi‐funtional  linker.NHS ester will  form a stable amide bond with the amine, 
leaving  a  surface with  terminal maleimide  functional  group.  The  surface  can  then be 
soaked in the scFv solution to facilitate the binding of the maleimide end of the PEG to 
the sulhydryl of the cysteine tag of the scFv to orient the scFv.   The  length of the PEG 
provides  “cushion”  to  reduce  the  steric  hindrance  and  further  promote  antigen‐scFv 
binding.   
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Alternatively, orientation of the scFv and reduction of steric hindrance can be achieved 
by a biotin‐avidin‐biotin sandwich. A schematic is provided in Figure 11‐3 (b).  The PEMS 
surface  is first coated with MPS as described above. Commercially available maleimde‐
PEG‐biotin  (Pierce)  can  be  used  to  produce  a  surface  coated with  biotin.  The  biotin‐
coated PEMS is then soaked in an avidin/streptavidin solution to achieve avidin coating 
on the PEMS surface. Maleimide‐PEG‐ biotin can be used to bind to the cysteine tag, and 
the biotinylated receptor can be immobilized on the surface. 
11.2.3 Improving the Sensitivity of the PEMS  device 
 
Methods  to  increase  the sensitivity of  the PEMS can proposed based upon  the 
equation  
∆݂
݂
ߙ
∆ܻ
ܻ
 ߙ  ߝ௅ ൌ
ߪ
ܧ
ൌ
ݏߙ
ܻݐ
                                 ሺ11.1ሻ 
The  equation  states  that  the  relative  frequency  shift  is  proportional  to  the  relative 
change  in Young’s modulus,  the  surface  stress  (force/unit  length),  the  swithcability of 
the  domains  and  inversely  proportional  to  the  thickness.        In  order  to  increase  the 
Figure 11‐3:  (a) depicts the oriented immobilization using PEG (b) depicts the oriented 
immobilization using a system of biotin and avidin. 
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signal,  the  change  in  Young’s modulus  can  be  increased,  the  thickness  of  the  PEMS 
decreased, and the stress increased. 
Reduce the thickness of the PEMS 
   Decreasing the thickness can be used to  increase  in the sensitivity of the PEMS.  
The grain size of the PMN‐PT is roughly 4‐5 μm, and therefore this is the thickness limit 
of the tape.     The minimum relative frequency shift is 1 x 10‐4 as this was deduced to be 
the  lowest acceptable  signal which  can be differentiated  from  the background  signal. 
Through  extrapolation  of  the  normalized  plot  in  10‐8,  one  would  can  deduce  the 
thickness  required  for  a  particular  analyte  concentration  that  will  produce  a  signal  
larger than 1 x10‐4.   However, due to the grain size one can only expect to reduce the 
thickness at most by a factor of 2.   
 
 
 
Figure 11‐4:  An SEM micrograph of the 8μm free standing PMN‐PT film which was adopted 
from a PhD thesis by Lou. 
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Increase Change in Young’s Modulus 
DC Bias   
The  change  in  Young’s  modulus  in  the  PMN‐PT  layer  is  due  to  non‐180° 
polarization domain switching in the PMN‐PT layer.318 The results of Qing Zhu show the 
that applying a DC bias electric field to the PMN‐PT layer changed the Young’s modulus 
of the PMN‐PT layer.328 This indicated that the underlying polarization domain switching 
that caused the observed Young’s modulus change may be controlled by a DC field and 
that  one  may  use  a  DC  bias  field,  as  a  means  to  further  enhance  the  resonance 
frequency  shift  of  a  PMN‐PT  PEMS  in  detection.  For  instance, Qing  Zhu  showed  that 
applying a DC bias electric field (DC field, E thereafter) to the PMN‐PT layer changed the 
Young’s modulus of the PMN‐PT layer changes and that the Young’s modulus change in 
the negative  E  regime was  almost  three  times  that  in  the positive  E  regime where  a 
positive (negative) E indicates an electric field parallel (opposite) to the poling direction), 
and the results are depicted in Figure 11‐5. This observation of a larger Young’s modulus 
change in the PMN‐PT layer in a negative E suggests that one may use a negative E as a 
means to enhance the resonance frequency shift of a PMN‐PT PEMS in detection. 
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Qing  Zhu  further  investigated  the  effect  of  the  DC  bias  field  on  humidity 
detection.   The results are depicted  in Figure 11‐5.   The result showed that a negative 
DC  field of  ‐6 kV/cm enhanced  the  relative  resonance  frequency shift by more  than 3 
times of the detection without a DC bias.  From Figure 11‐6, one can see that the higher 
Δf(E)/f(E) values  occurred in region III increased as the DC bias was increased from 0 to ‐
6 kV/cm. The  increase  in  in‐plane polarization due to a negative DC field  increased the 
“switchability”  of  the  polarization  domains329    thereby  enhancing  the  resonance 
frequency  shift  in  the  presence  of  a  negative  DC  field  in  Region  III.  Although  the 
magnitude of  the DC  field was  large enough  such as  in  regions  II and  IV  the DC  field 
coerced  the  polarization  into  the  field  direction,  which  also  enhanced  the  relative 
resonance frequency shift, however the effect was not as high as that at E = ‐6 kV/cm.   
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Figure 11‐5:  Δf/f0 versus DC bias field (E) where full squares, full circles and open diamonds 
denote the fundamental flexural mode and the fundamental width mode of the PEMS and 
the fundamental width‐mode of the separate PMN‐PT strip, respectively. Also shown is the 
tip displacement of the PEMS under a DC bias.  The figure was adopted from Qing Zhu3 
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Material Composition  
Defects  and  substituents  are  known  to  significantly  influence  the 
electromechanical  properties  of  ferroelectrics.  Various  classifications  of  piezoelectric 
behaviors have been categorized in lead zirconate titanate (PZT). The basic two types of 
classifications  are  commonly  called  "soft"  and  "hard."  Soft  ferroelectrics  have  lower 
coercive  fields,  higher  hysteretic  losses,  higher  dielectric  and mechanical  loss  factors, 
and  lower  remanent  polarizations  and  strains,  relative  to  hard  ones.330  The  extra 
contribution  is designated as extrinsic, and  is believed  to be due  to domain dynamics 
under weak  ac  fields.  In  general,  higher  valent  substituents  induce  soft  piezoelectric 
behavior, where as lower valent ones induce hard.  
Increase the stress   
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Figure 11‐6:  The results compare the effect of the relative shift in frequency  during  
humidity detection under various DC bias fields.  The figure was adopted from Qing Zhu 
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Use a higher affinity antibody to  increase the amount of antigen that can be bound to 
the  surface of  the PEMS. The  figure below compares  the detection of Cetuximab and 
Panitunumab which have Kd values of 340 pM and 50 pM.   The  results  show  that an 
increase  of  8  in  Kd  can  decrease  the  limit  of  detection  by  6.    In  order  to  increase 
sensitivity by of the assay by 50 one would have to increase the Kd  by a factor of at least 
60, which is extremely hard to do.  
Follow detection with a secondary antibody   
The secondary antibody will also bind to the antigen on the surface of the PEMS.  
Experiments  using  QCM  have  demonstrated  up  to  a    2  fold  increase  in  detection 
sensitivity when the secondary antibody  is used.331   Use a receptor such as a scFv that 
does not have a hinge region to increase the transmission of the stress to the surface of 
the PEMS.  Preliminary result indicate that the stress can be increased using microbeads 
conjugated to an antibody.   
Carboxylic  acid  terminated polystyrene beads were  conjugated with Herceptin 
using carbodiimide chemistry.   A stock solution of 109 beads/ml was used.   Each bead 
had the approximate area of 5x10‐11 m2.   The approximate area of each NHS molecule 
was 8x10‐19 m2 so 6 x 1015 molecules were needed.   This requirement was sufficiently 
met  by  using  3 mM NHS  and  5 mM  EDC  in  an MES  buffer  for  25 minutes  at  room 
temperature.  The excess/unreacted NHS‐EDC was removed using a 300K centrifugation 
filter.  After activation the beads were mixed with Herceptin.   The approximate area of 
each Herceptin was 8 x 10‐17 m2.     As a result of this 6x1014 antibodies were needed to 
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coat  the  surface  of  all  the  beads.    A  100  fold  excess  of  Herceptin  was  used.    The 
activated bead‐hercetpin  solution was allowed  to  react  for 2 hours  at 4°C.   After  the 
unbound herceptin was removed using a 300K centrifuge filter. 
An array of two PEMS were functionalized.   One was functionalized with a scFv 
provided  by  Fox  Chase  Cancer  center,  and  the  other  was  functionalized  with  and 
antibody for E. coli, which was served as a control cantilever.   After immobilization the 
cantilevers are rinsed with PBS and then placed in the same 3.5 ml home built flow cell 
containing a .86 mg/ml solution of Her2 ECD.  The solution was flowed perpendicular to 
the face of the cantilever at a rate of .7 ml/minute. The results of this experiment were 
depicted  in  figure  11‐7  (a).    After  85 minutes  the  cantilever with  the  anti‐Her2  scFv 
responds  by  shifting  300  Hz,  and  the  control  cantilever  doe  not  deviate  from  its 
resonant frequency.  Following exposure to Her2 the flow cell is rinsed with PBS, which 
is  circulated  through  the  flow  cell  for  20  minutes  to  rinse  the  cantilever  surface.  
Following  this  rinse  polystyrene  microbeads  conjugated  with  Herceptin  with 
concentration of the beads is 106/ml were added to the flow cell and recirculated for 60 
minutes,  which  caused  a  shift  in  resonant  frequency  of  500  Hz  in  the  scFv  coated 
cantilever, while  the  control  cantilever did not  respond.        Figure 11‐7  (b) depicts  an 
optical image at 100X of the microbeads attached to the sensor surface.  The figure was 
used  to  verify  that  the  frequency  shift  observed  in  the  second  half  of  the  frequency 
response curve in D‐1 (a) is due to attachment of the microbeads.   
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Figure 11‐7:  Displays the preliminary results of mass enhancement.  The frequency response 
shown in (a) depicts the amplification Her2 detection using a microbead conjugated with 
Herceptin.  (b) depicts an image of the sensor surface after exposure to 106 microbeads/ml. 
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Appendix A:  Piezoelectric materials 
Piezoelectricity  is  an  energy  conversion  phenomenon  where  electrical  and 
mechanical energies are coupled and can be directly interconverted. The “direct effect”  
is when mechanical energy  is applied and electrical energy  is generated.   Conversely, 
when  an  electric  field  is  applied  on  the material  it will  be  stressed  or  change  shape 
(usually  below  1%  strain),  it’s  appropriately  termed  the  “converse  effect”.  The 
mathematical representation can be expressed in the constitutive equations:332  
ቊ ௜ܵ௝
ൌ ݏ௜௝௞௟
ா
௞ܶ௟ ൅ ݀௞௜௝ܧ௞
ܦ௜ ൌ ݀௜௞௟ ௞ܶ௟ ൅ ߝ௜௞
் ܧ௞
                    (A.1) 
Where S and D are mechanical  strain and electric displacement,  respectively; T and E 
the mechanical  stress  and electric  field;  s  and  ε  the elastic  compliance  and dielectric 
(permittivity)  constants;  and  d  is  the  piezoelectric  constant.  The  subscripts  i,j  and  k 
=1,2,3,  and  p=  1,2,3,4,5,6,  denote  the  space  coordinates.  The  superscripts  E  and  T 
denote  a  constant  electric  field  or  stress,  respectively.  Alternatively  the  constitutive 
equations can be expressed:332  
ቊ ௜ܵ௝
ൌ ݏ௜௝௞௟
஽
௞ܶ௟ ൅ ݃௞௜௝ܦ௞
ܧ௜ ൌ െ݃௜௞௟ ௞ܶ௟ ൅ ߚ௜௞
் ܦ௞
                    (A.2) 
Where ߚ is the impermittivity constant (inversely related to ε), and g, which is another 
piezoelectric constant that can be related to d using the relationship:332 
݀௜௣ ൌ ߝ௜௞
் ݃௞௣                    (A.3) 
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where P is a compressed notation equivalent to ij. The constant d, piezoelectric charge 
constant, has units of meter/volt, which  is equivalent  to coulomb/Newton.   The value 
relates the   polarization generated per unit of mechanical stress (T) ,or alternatively,  is 
the mechanical  strain  (S)  induced  per  unit  of  applied  electric  field.    The  constant  g, 
piezoelectric voltage constant relates the electric field generated per unit of mechanical 
stress  applied  or,  alternatively,  the  mechanical  strain  induced  per  unit  of  electric 
displacement. The d value is considered a material suitable for actuators because it is a 
good  indicator of  its  suitability  for  strain‐dependent applications, while  the g value  is 
often considered for sensor applications because it important for assessing a material's 
suitability of induced electric field in response to an applied physical stress.333  
A.1 The perovskite structure 
The  piezoelectric  effect  is  a  result  of  the  crystallographic  structure  of  the 
material.  One of the most important piezoelectric ceramics crystallize in the perovskite 
structure ABO3, of which the unit cell can be depicted as in Figure A‐1.13 Here A stands for 
a large cation such as Pb2+, Bi3+, Ca2+, Sr2+, Ba2+, etc and B for a small cation such as Mg2+, 
Nb5+, Ti4+, Zr4+, Zn2+, etc.     A  site cations  (and O2‐) are  large   and  therefore are highly 
polarizable.   The  resulting bond between  these  cations   and oxygen will  therefore be 
mixture  of  covalent  bonding  and  ionic  bonding.  The  B  site  cations  are  smaller,  and 
therefore much less polarizable.  As a result, the bond between B site cations and O2‐ is 
ionic to a large degree.  The coordination number (CN) is 12 for A site cations and 6 for 
the octahedrally coordinated B site cations. Assuming a “hard sphere” model where the 
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cations  and  anions  are  spherical  and  in  contact  and  the  bonds  between  them  are 
completely ionic a tolerance factor334 
ݐ ൌ
ܴ஺ ൅ ܴை
√2ሺܴ஻ ൅ ܴைሻ
                     ሺܣ. 4ሻ 
can be used to predict the phase of some perovskite of simple compositions.  Here R is 
the radius of  ions. Empirically, ABO3 tends to be cubic  if t  is about 0.95‐1.0;   distorted 
perovskite  structure  but  non‐ferroelectric  if  is  slightly  less  than  0.95  are,  and 
ferroelectric if t is slightly over 1.0.335‐337 
 
A.2 Phase Diagrams 
The phase diagrams for the piezoelectric materials were discussed in a thesis by 
a  former member of  the ceramics processing and sensors group, Hongyu Luo, and his 
discussion  will  be  summarized  here.13    It’s  common  for most  piezoelectric material 
compositions  to  form a  solid  solution,  such   PbTiO3 and PbZrO3  forming Pb(Zr1‐xTix)O3 
Pb2+, Ba2+ 
O2- 
Mg2+, Nb5+, Ti4+, Zr4+
Figure A‐1:  The figure illustrates the Perovskite structure.  Notice the B site atoms are located 
with the octahedron composed of oxygen atoms.  The A site atoms are located on the corners 
of the cube.  The figure was adopted from a thesis by Hongyu Luo13.
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(PZT) (B site mixing). The result of mixing  leads to more compositions, which will have 
different properties.   The difference  in properties will affect   the   practical applications 
for which they can be used.   Probably one of the most important well understood phase 
diagram is that of  PZT which is shown in Figure A‐2.   In the adopted figure 7 PC stands 
for  paraelectric  cubic;  FT  ferroelectric  tetragonal;  FR(HT)  ferroelectric  rhombohedral 
(high temperature); FR(LT) ferroelectric rhombohedral (low temperature); AT tetragonal 
antiferroelectric;  and  AO  Orthorhombic  antiferroelectric.  All  these  phases  are  slight 
distortions  from  an  ideal  cubic  perovskite  structure  usually with  less  than  1%  lattice 
deformation.  The  morphotropic  phase  boundary  (MPB)  is  represented  by  the  line 
separating  the FT and FR(HT)  regions. Most  solid  solutions at  (or near)  the MPB  (about 
48% Ti for PZT) have higher piezoelectric coefficients than those away from MPBA.   At 
the  MPB  a  monoclinic  phase  exists  between  the  tetragonal  and  rhombohedral 
phases.338 The easy  transformation between  these phases  is believed  to contribute  to 
the  better  piezoelectric  properties  than  in  those  compositions  where  no  phase 
transformation can take place. 339 
256 
 
 
High piezoelectric  coefficients associated with MPB are also observed  in other 
systems. Two of  the widely  studied ones  are  (1‐x)Pb(Mg1/3Nb2/3)O3‐xPbTiO3  (PMN‐PT) 
and (1‐x)Pb(Zn1/3Nb2/3)O3‐xPbTiO3 (PZN‐PT), where x is about 0.35 and 0.08 for PMN‐PT 
and PZN‐PT, respectively. These two systems have the best piezoelectric properties ever 
discovered to date. Figure A‐3 is the phase diagram of PMN‐PT, which was adopted from 
Feigelson.8   High  temperature  cubic  phase  is  paraelectric, while  the  low  temperature 
tetragonal and rhombohedral phases are ferroelectric. The MPB is at about 35% PT. The 
relaxor  composition,  90PMN‐10PT  has  dielectric maximum  of  up  to  25000  at  room 
temperature.340  Note that a relaxor and a ferroelectric ceramic can be differentiated by 
the  dielectric  spectrum  of  a  relaxor  is  both  temperature  dependent  and  field 
Figure A‐2: The figure depicts the Pb(Zr1‐xTix)O3 (PZT) phase diagram.  The important 
feature of this graph is the MPB which is represented by the line at 48% lead titanate.  
The figure was adopted from Jaffe.7
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dependent, while the dielectric spectrum of a ferroelectric  is only dependent upon the 
temperature.341 
 
   
Figure A‐3: The figure depicts the phase diagram of PMN‐PT. The MPB of this solid solution is 
at 35% lead titanate.  The figure was adopted from Feigelson8 
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Appendix B:  t‐test 
The  t‐test assesses whether  the means of  two groups are statistically different 
from  each  other. When  looking  at  the  differences  between  two measurements  it  is 
important  to measure  the  difference  between  their means  relative  to  the  spread  or 
variability of their scores, which is the function of the t‐test.6   The formula for the t‐test 
is a ratio, with the numerator of the ratio  is the difference between the two means or 
averages. The denominator  is a measure of  the variability or dispersion of  the scores. 
This  formula  is  essentially  another  example  of  the  signal‐to‐noise  ratio.    Figure  B‐1 
graphically illustrates the t‐test. The figure shows the distributions for the two groups in 
blue and red. The figure actually shows the idealized distribution (the actual distribution 
would usually be depicted with a histogram or bar graph).  The dotted lines indicate the 
means of the groups and width of the peaks is a measure of the variability.  Note, wider 
peaks have higher variability than sharper ones. 
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 An F test for independent variances was performed to ensure the validity of the 
assumption  in  a  t‐test  regarding  the  groups  having  equal  variances.  The  F  statistic  is 
calculated using the equation6b 
ܨ ൌ
ݏଵଶ
ݏଶ
ଶ                                ሺܤ. 1ሻ 
where the value s2 is the variance of the data.  If F< F.05(2) then accept the null hypothesis 
that the variances are the same and use t‐test.   All of the computed F values were less 
than the critical F statistic, which allows one to conclude the variances are equal.  Using 
the  null  hypothesis  that  the  means  are  equal  Ho:  μdf/f=μdf/df;  and  the  alternate 
hypothesis  that  the means  are  different;  Ha  μdf/f≠μdf/f  the  t  statistic  is  calculated.    If 
t<tcritical  then  accept  the  null  hypothesis,  and  conclude  that  there  is  no  difference 
Difference in means
Variability of Groups
Figure B‐1:  The figure graphically depicts how the formula for the t‐test is related to the 
distributions. 
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between  the  three  experimental  traces.    The  t‐statistic  can  be  computed  using  the 
equation6 
ݐ ൌ
തܺଵ െ തܺଶ
ݏ௫ҧభି௫ҧమ
                         ሺܤ. 2ሻ 
where  തܺଵ  and  തܺଶare  the mean  frequency  of  the  trace,  and  the  value  ݏ௫ҧభି௫ҧమ  can  be 
computed using the equations:6  
ݏ௫ҧభି௫ҧమ ൌ ඨ
ݏ௣ ଶ
݊ଵ
൅
ݏ௣ ଶ
݊ଶ
            ሺܤ. 3ሻ 
and 
ݏ௣ ୀଶ
ܵܵ1 ൅ ܵܵ2
ݒ1 ൅ ݒ2
               ሺܤ. 4ሻ 
Where n represents the number of points, v represents the degrees of freedom, and SS 
is the sum of the squares.  
  The critical test statistic is the value of the test statistic which corresponds to the 
predetermined  significance  level  of  the  test.    The  significance  level  of  a  statistical 
hypothesis test is a fixed probability of wrongly rejecting the null hypothesis H0, if it is in 
fact true. It is the probability of a type I error and is set by the investigator in relation to 
the consequences of such an error. That is, it is desirable to make the significance level 
as  small  as possible  in order  to protect  the null hypothesis  and  to prevent,  as  far  as 
possible, the investigator from inadvertently making false claims.  The significance level 
is  denoted  a  by  α,  and  the  usually,  the  significance  level  is  chosen  to  be  0.05  (or 
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equivalently, 5%)6.  Figure B‐2 graphically depicts the t‐distribution with the significance 
level α.   The distribution  is centered at 0  (0 difference  in  the means), and  the shaded 
regions  indicate the critical regions of the curve.  If the calculated t‐statistic falls within 
the critical regions (|ݐ| ൐ ݐఈሺଶሻ) then the null hypothesis is rejected.  Here the value α is 
divided by two because the test considered is two tailed.  If the test were one tailed the 
critical  region  is determined by α and  is only on one side of  the acceptance  region as 
opposed to 2 regions flanking the acceptance region. 
 
 
   
Figure B‐2:  The t distribution showing the critical regions of a two tailed test using the 
dotted lines.  The figure is drawn, and the original can be found in the textbook by Zar.6 
α/2 α/2 
1‐α 
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Appendix C:  Detection of Polyclonal antibodies 
Due to the production of antibodies by numerous different B cells, the  immune 
response will  inherently be polyclonal.   The  limit of detection for polyclonal antibodies 
should be lower than that of the monoclonal antibodies.  The reason for this belief is the 
polyclonal antibody solution will have antibodies recognizing different epitopes on the 
EGFR protein, while the monoclonal antibodies recognize only one epitope.   The result 
of  this  could  lead  to an  increased number of antibodies binding  to  the PEMS  for  the 
polyclonal antibody  compared  to  the monoclonal antibody as displayed  in Figure C‐1. 
Figure C‐1 depicts  three  of  the many  epitopes  of  EGFR, which  is  immobilized  on  the 
PEMS.    In  Figure  C‐1  (a)  depicts  the  binding  of  a  monoclonal  antibody,  which  will 
recognize one epitope on the EGFR.  As a result only on antibody will bind to the PEMS.  
However,  in Figure C‐1  (b) which depicts  the polyclonal  response, multiple antibodies 
will  attach  to  the  PEMS  because  the  antibodies  recognize  different  epitopes  on  the 
EGFR. 
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C.1 Experimental protocol 
PEMS Production 
The PMN‐PT/Cu piezoelectric microcantilever sensors  (PEMS) were constructed 
from freestanding PMN‐PT films of 8 m in thickness. A 30‐nm thick nickel layer with a 
15‐30 nm  thick chromium/nickel bonding  layer was  first deposited on one side of  the 
PMN‐PT  freestanding  film  by  evaporation  (E‐gun  Evaporator,  Semicore  Equipment, 
Livermore,  CA)  to  serve  as  an  electrode  for  plating.  A  2‐m  thick  copper  layer was 
electroplated on the nickel surface at a rate of 500 nm/min as the nonpiezoelectric layer 
using a plating solution of copper sulfate.   A 150‐nm thick gold was evaporated on both 
sides of  the  film.  The PMN‐PT/Cu bilayer was  then embedded  in wax  and  cut  to  the 
cantilever  shape with  a wire  saw  (Princeton  Scientific  Precision,  Princeton, NJ). After 
PEMS 
EGFR 
PEMS 
EGFR 
Figure C‐1:  Compares the antibody detection of a (a) monoclonal antibody with that of a 
(b) polyclonal antibody. 
a) 
b) 
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attaching  the  wires  to  the  top  and  bottom  electrodes  using  conductive  glue  (XCE 
3104XL,  Emerson  and  Cuming  Company,  Billerica,  MA),  the  PMN‐PT/Cu  strips  were 
finally glued to a glass substrate to form the microcantilevers.   
Insulation 
The  cantilever was  first  cleaned  in piranha  solution  (diluted 1:40  in DI water).  
The  cantilever was  rinsed  thoroughly with water  and  then  twice with  ethanol.    The 
cantilever was submerged in a .1 mM solution of mercaptopropyltrimethoxysilane (MPS 
)in ethanol for 30 minutes.  The cantilever was allowed to air dry for 2 hours and is then 
rinsed with ethanol.   Next  the cantilever was soaked  in a 1% MPS solution  in ethanol 
which was titrated to a pH of 4.5 using glacial acetic acid for a period of 36 hours.  The 
cantilever was rinsed with DI water and then with ethanol and dried at 50°C. 
Immobilization 
  The extracellular domain of epidermal growth  factor  receptor  (EGFR‐ECD) was 
first  activated with  Sulfosuccinimidyl‐4‐(N‐maleimidomethyl)cyclohexane‐1‐carboxylate 
(Sulfo‐SMCC).    For  activation  a  1  μM  solution  of  antibody was  reacted with  80  μM 
solution of SMCC with a total volume of 300 μl.   The solution was gently mixed for 30 
minutes on a nutator (BD company, Clay Adams Brand) at room temperature.  Following 
activation the excess SMCC reagent  is removed through filtered centrifugation.   During 
the  activation  and  filtration  of  the  EGFR,  the  cantilever  was  soaked  in  5  mM 
ethylenediaminetetraacetic acid in phosphate buffered saline.  The cantilever was then 
submerged in the 300 μl solution of activated EGFR for a period of 1 hour.  Afterwards 
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the  cantilever  is  rinsed with  PBS  buffer  and  submerged  in  a  3% BSA  solution  for  1.5 
hours.   
Experimental Conditions 
The cantilever was gently rinsed with PBS buffer and then placed in the 3 ml flow 
cell.  PBS was circulated through the chamber at a rate of .7 ml/min.   This process was 
continued until a stable baseline  is achieved.   A stable baseline can be achieved by the 
drift in resonant frequency was less than 100 Hz over the course of 1 hour. After a stable 
baseline was obtained, a 75 μl sample of known antibody concentration was spiked into 
the flow cell. 
Data Analysis 
In order to be systematic, only the  length modes of vibration were used  in the 
analysis.    The  resonant  frequency  of  the  length mode  can  vary  due  to  deviations  in 
length  from cantilever to cantilever, and the sensitivity of the cantilever will vary with 
resonant frequency.  Therefore, the shift in frequency is normalized by the peak position 
(Δf/f).    The  resonant  frequency,  f,  was  calculated  by  taking  the  average  of  the  20 
measured points over the period of the background.  The shift in resonant frequency, Δf, 
was  calculated  by  averaging  the  last  20  points  of  the  detection  period  (t=70  to  t=90 
minutes) and subtracting this value  from the resonant  frequency.     Spikes  in the data, 
which had been determined to be noise, were excluded from the calculations regarding 
the shift in resonant frequency. 
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C.2 Results of Polyclonal Antibody Detection 
Insulated PEMS were prepared and delivered to Fox Chase Cancer Center and Dr. 
LiNa Loo carried out both the PEMS and ELISA experiments.  The results of the detection 
of  the  polyclonal  antibody  are  presented  in  table  C‐1.    Each  concentration  was 
measured twice and the average of the two trials along with the standard deviation of 
the measurements  are presented.   Note  that  the  signals  for dilutions of 1  x 10‐6  and 
larger,  were  40  times  larger  than  the  standard  deviations  which  is  a  preliminary 
indication that the responses are significant.  The signal to noise ratio for the 1 x 10‐8 is 
roughly 2, which  is potentially  significant.   However, more data  is necessary  to prove 
this using statistical analysis. 
 
The supplier of the antibody, Abnova, does not supply a concentration, and as a 
result the responses were recorded as by the scale in which stock solution was diluted.  
For example the dilution 1 x 10‐3 indicates that the stock solution was diluted 1:1000.  In 
order  to  compare  the  results  of  the  PEMS with  the monoclonal  antibodies,  an  ELISA 
assay  using  the  same  polyclonal  antibody was  carried  out.    Figure  C‐2  compares  the 
response of the PEMS with the ELISA.   The data presented  in the  figure demonstrates 
  Trial 1 Trial 2 Average 
Standard 
Deviation 
Dilution Δf/f x 10-4 Δf/f x 10-4 Δf/f x 10-4 Δf/f x 10-4 
1 30.843 37.058 33.951 4.395 
1 x 10-2 4.443 4.060 4.252 0.271 
1 x 10-5 3.246 3.333 3.290 0.061 
1 x 10-6 2.268 2.350 2.309 0.057 
1 x 10-8 0.309 0.154 0.232 0.109 
Table C‐1:  The table summarizes the PEMS response for two trials of polyclonal antibody 
detection 
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the limit of detection for the PEMS is potentially 4 orders of magnitude lower than that 
of ELISA.   However, the relative frequency shift for the dilution of 1 x 10‐8 was smaller 
than what  is believed to be a reliable signal  from the PEMS.   Relative  frequency shifts 
smaller  than  1  x10‐4  have  yet  to  be  demonstrated  to  be  significant,  and  the  limit  of 
detection was more realistically concluded to be 1 x 10‐6.   The results  indicate that the 
PEMS  is  two  orders  of  magnitude  more  sensitive  than  an  ELSIA  protocol,  which  is 
consistent with the results for polyclonal antibody detection. 
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Figure C‐2:  The figure compares the response of the PEMS for the polyclonal antibody with 
that of ELISA. 
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Appendix D: Comparison of Her2 Receptors 
 
Objective   
To compare  the available  receptors  to ascertain which one will provide  the cantilever 
with the highest sensitivity.  Initially, I wanted to compare H3 and B1.  However during 
the second trial I had a third cantilever that was very similar to the ones for H3 and B1 
so I immobilized Herceptin on this one. 
PEMS Array 
An array of 3 similar PZT glass cantilevers were constructed.   The PZT/glass PEMS used 
in this study had a PZT layer (T105‐H4E‐602, Piezo System, Cambridge, MA) bonded to a 
75  μm  thick glass  layer  (Fisher Scientific, Pittsburgh, PA) An optical micrograph of  the 
PZT/glass PEMS is shown in Figure D‐1.  
 
 
 
Figure D‐1:  The figure shows the array of 3 PEMS used to compare the response to Her2 
binding using different receptors 
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Insulation 
The cantilevers are rinsed and sonicated in acetone for 10 minutes.  The cantilevers are 
then rinsed with DI water, and then submerged in Piranha solution (diluted 1:1000 in DI 
water) for 20 seconds.  The cantilevers are then soaked in DI water for 10 minutes and 
then ethanol for 10 minutes. The cantilevers are then dried in the drying oven at 50 °C.  
After  cleaning  the  cantilevers are  insulated with MPS.   A 1% MPS  solution  in Ethanol 
titrated  to  a  pH  of  4.5  is  prepared  and  the  cantilevers  are  soaked  overnight.    After 
overnight  soaking  the  cantilevers  are dried  in  the drying oven  at 50  °C  for  roughly 6 
hours.    Fresh MPS  solution  is  prepared,  and  the  process  of  soaking  and  dying  was 
repeated 3 times. 
Immobilization 
Antibody and scFv are activated using sulfo‐SMCC.  The antibody and scFv solutions are 
prepared  to  be  2μM,  and  SMCC  is  added  60 molar  fold  excess  of  the  protein.    The 
solution  is placed  in  the refrigerator at 4  °C  for 2 hours.   After 2 hours  the solution  is 
centrifuged  3  times  at  4500  RPM  to  remove  unreacted  SMCC.      Each  cantilever  is 
submerged  in  the  respective  activated  solution  and  allowed  to  react  at  room 
temperature for 1 hour.  After receptor immobilization the cantilevers are blocked using 
a 3% BSA solution for 1 hour, and then rinsed with a 1% BSA and .1% Tween‐20 solution.  
The cantilevers are then soaked in PBS for 30 minutes after blocking and rinsing. 
Detection Protocol 
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The three cantilevers are all completely submerged in the same 6 ml flow cell.  The flow 
cell contains serum diluted in PBS (1:40), and a known spiked amount of Her2 ECD.  The 
flow  is set to  .7 ml/minute.   After each detection the cantilever  is soaked  in a  flowing 
(1/2  the maximum pump  speed) glycine  release  solution  (.1M  titrated  to pH 2.3 with 
HCl) for 3 minutes.  The cantilevers are then rinsed with PBS and allowed to soak in PBS 
for  10 minutes  before  the  next  detection.       Once  4  concentrations  of  detection  are 
complete  the  cantilever  is  resurfaced.    This  process  uses  piranha  diluted  1:100  in DI 
water for 60 seconds.  The cantilever is then rinsed with DI water, and then only the tip 
is submerged in the piranha solution for 60 seconds.  The cantilever is the soaked in DI 
water for 10 minutes, and then ethanol for 10 minutes. Cantilevers are then dried in the 
drying oven at 50 °C. 
Results 
  The results of the array detection can be found in figure D‐2.  As can be seen the sensor 
response  for  the  concentration of Her2  is  largest  for Herceptin,  smaller  for  the B1  scFv,  and 
smallest for the H3 scFV.  The sensors were all operating at a resonant frequency of 430±15 kHz. 
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Figure D‐2:  The figure compares the responses of the PEMS when Her2 is detected using 
three different receptors, Herceptin, B1 scFv, and H3 scFv. 
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